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En complément de l’examen clinique ou biologique, l’imagerie médicale est une technique 
non invasive devenue indispensable et en pleine croissance dans le diagnostic ou le suivi de 
nombreuses maladies.  
En oncologie, la tomodensitométrie (TDM) ou scanner à rayons X dans le langage courant, et 
l’imagerie par résonance magnétique (IRM) sont les techniques les plus utilisées car elles 
permettent d’évaluer les critères anatomiques avec une précision sub-millimétrique. 
L’arrivée de la tomographie par émission de positons (TEP) a permis d’ajouter l’information 
métabolique à celle anatomique puisque ces systèmes sont couplés à un TDM ou plus 
récemment à une IRM. Cette technique d’imagerie est en plein essor et la croissance annuelle 
est en France de 9% pour le nombre d’actes [1].  
Le principe de la TEP consiste à injecter au patient un traceur radioactif ou 
radiopharmaceutique, permettant de visualiser la répartition d’une molécule d’intérêt. Le 
radiopharmaceutique le plus utilisé à ce jour en oncologie est le fluoro-desoxyglucose marqué 
au 18F (18F-FDG) qui permet de visualiser l’activité métabolique glucidique des cellules. 
L’examen TEP va alors permettre de repérer en 3 dimensions les zones du corps dans 
lesquelles le radiopharmaceutique s’est accumulé. L’analyse initialement visuelle pour repérer 
le nombre et la localisation des lésions devient, avec les avancées technologiques, de plus en 
plus quantitative. L’index quantitatif majoritairement utilisé pour caractériser l’activité 
métabolique est le Standardized Uptake Value (SUV). Une bonne fiabilité, répétabilité et 
reproductibilité sont alors nécessaires, d’autant plus lorsque ces index quantitatifs sont 
comparés d’un examen à l’autre pour prévoir ou évaluer l’efficacité d’un traitement. Cela est 
aussi nécessaire dans le cas d’essais cliniques multicentriques où les systèmes et les pratiques 
diffèrent.   
Malheureusement beaucoup de phénomènes physiques altèrent les données acquises par les 
tomographes et celles-ci sont bruitées. L’obtention d’images à partir de ces données est 
effectuée grâce à des méthodes de reconstruction tomographique qui évoluent en fonction 
de la recherche scientifique et de la puissance de calculs des systèmes afin d’être compatible 
avec la routine clinique. Leur utilisation nécessite de choisir des paramètres et d’appliquer des 
corrections dans le but d’améliorer la qualité des images reconstruites, aussi bien 
visuellement que quantitativement pour s’approcher au maximum de la réalité, même si celle-
ci n’est pas connue pour un patient. La méthode de reconstruction la plus utilisée en TEP et 
considérée comme le « gold standard » est une méthode itérative appelée OSEM pour 
Ordered Subsets Expectation Maximization. Comme toutes les méthodes, elle souffre 
d’imperfections et notamment le nombre d’itérations doit être limité avant l’atteinte de la 
convergence pour éviter d’obtenir des images trop bruitées et inexploitables pour une 
interprétation clinique. 
En 2014, le premier modèle mondial TEP-TDM Discovery IQ de GEHC, en version 5 anneaux, a 




pour « Image Quality, Intelligent Quantitation ». En plus de sa haute sensibilité (25 cps/kBq), 
il disposait d’une méthode itérative de reconstruction avec régularisation séquentielle par 
bloc - BSREM (Block Sequential Regularized Expectation Maximization) appelée Q.Clear. Cette 
méthode permet de mieux régulariser le bruit et d’atteindre la convergence en choisissant la 
valeur d’un seul paramètre appelé β. Ce type d’algorithme était disponible depuis peu en 
clinique.  
Dans ce contexte, l’objectif de ce travail est d’évaluer les performances et les limites de cet 
algorithme par rapport à OSEM sur ce nouveau système, de vérifier sa constance et 
d’optimiser les paramètres d’acquisition et de reconstruction pour une utilisation en clinique.  
Le premier chapitre du manuscrit décrit l’utilisation de la TEP en oncologie et ses principes 
physiques. Le deuxième chapitre détaille les différentes méthodes de reconstruction en TEP 
et plus précisément l’algorithme Q.Clear pour lequel une revue de la littérature a été 
effectuée. Le troisième chapitre relate plusieurs expériences menées afin d’optimiser les 
paramètres de reconstruction avec Q.Clear alors que le quatrième chapitre explique les 
modifications apportées en clinique grâce à l’utilisation de cet algorithme. Le chapitre cinq est 
consacré au projet multicentrique européen QUICK et à l’intérêt ou non d’utiliser Q.Clear dans 
cette situation. Enfin nous discuterons les résultats, conclurons sur l’apport de cet algorithme 
itératif et présenterons des perspectives possibles d’amélioration pour poursuivre davantage 





1 La tomographie par émission de positons en oncologie 
1.1 Utilisation de la TEP en oncologie 
1.1.1 Principe général 
Depuis ses débuts, l’intérêt de la tomographie par émission de positons (TEP ou PET en anglais) 
n’a cessé de croître en oncologie. En effet, cette technique d’imagerie non invasive permet 
d’obtenir des informations sur les changements moléculaires et métaboliques liés à la 
maladie. Le couplage de la TEP avec la tomodensitométrie (TDM) ou scanner à rayons X (CT) 
dans le langage courant, ou plus récemment avec l’imagerie par résonance magnétique (IRM) 
permet notamment d’ajouter les informations anatomiques à celles métaboliques (Figure 1). 
 
Figure 1 : Illustration schématique d’un système TEP-TDM [2]. 
 
Le principe de la TEP consiste à injecter au patient un traceur radioactif ou 
radiopharmaceutique permettant de visualiser la répartition d’une molécule d’intérêt. Bien 
que non spécifique des processus tumoraux, le radiopharmaceutique le plus utilisé en 
oncologie est le fluoro-desoxyglucose marqué au 18F (18F-FDG), un sucre analogue du glucose 
qui permet d’apporter des informations sur l’activité métabolique glucidique. Cette fixation 
du 18F-FDG est donc prononcée, par exemple, dans les muscles, le cerveau mais aussi dans les 
lésions inflammatoires et dans les cellules cancéreuses qui en sont très consommatrices pour 
leurs nombreuses multiplications. Après un délai dépendant du radiopharmaceutique injecté 
(en général 1 heure pour le 18F-FDG), le patient est positionné sur le lit de la machine pour 
acquérir des images. L’imagerie TEP en 3 dimensions va alors permettre de repérer les lésions 
cancéreuses. 
Face à l’augmentation de l’utilisation de la TEP en oncologie, de nouvelles recommandations 
françaises de bonne pratique sont parues en 2018 [3] [4], mettant à jour celles de 2002-2005 
et 2008 [5] [6] [7]. 
L’imagerie TEP dans cette maladie chronique qu’est le cancer, peut être utilisée tout au long 
du parcours du patient lors :  
- du diagnostic initial,  




- de la détermination des zones tumorales les plus agressives pour aider une biopsie ou 
réaliser un plan de radiothérapie,  
- de l’évaluation de l’efficacité des traitements après chimiothérapie ou radiothérapie 
et aider au pronostic,  
- de la détection de récidives [8]. 
La première analyse faite en TEP est une inspection visuelle des zones d’hypofixation ou 
d’hyperfixation du radiotraceur biologiquement anormales. Cela nécessite donc une 
optimisation de la qualité image.  
La seconde analyse est quantitative et des indices semi-quantitatifs ont dû être définis.  
Lors du suivi médical, les examens doivent être comparés à l’examen initial (baseline), à 
l’examen où l’étendue de la maladie est la plus basse (nadir) et au précédent examen, ce qui 
nécessite d’avoir une certaine répétabilité et reproductibilité de ces mesures. Les mesures 
sont dans ces cas relatives puisqu’elles sont comparées à celles des examens antérieurs, alors 
qu’elles sont absolues pour le diagnostic, la détermination du pronostic et la prédiction de 
réponses ou dans le cas d’études multicentriques puisque les valeurs mesurées sont 
comparées à un seuil fixé.  
Les attentes médicales vis-à-vis d’un examen TEP dépendent de chaque cas. Elles peuvent être 
représentées par un diagramme en radar, comme par exemple, celui donné sur la Figure 2, 
établi avec le Dr Gabiache, médecin nucléaire de notre service. En effet, si le patient est très 
algique, la rapidité d’acquisition, au détriment peut-être d’une meilleure qualité image, est 
primordiale afin de pouvoir réaliser l’examen. Pour les lymphomes par exemple, la fiabilité de 
la quantification est nécessaire. Quant à la recherche de ganglions, elle nécessite une bonne 
résolution spatiale. 
 
Figure 2 : Exemple de critères pouvant être attendus par un médecin nucléaire  






1.1.2 Posologie du 18F-FDG 
L’activité injectée au patient a un impact sur la fraction des différents événements détectés 
par le TEP et donc sur la qualité image, et doit aussi être considérée dans un souci de 
radioprotection du patient. 
Cette activité dépend bien évidemment des systèmes (un système plus sensible permettra de 
diminuer l’activité injectée ou de réduire le temps d’acquisition) et du temps d’acquisition 
mais aussi de chaque établissement. La sensibilité des médecins à la radioprotection du 
patient ainsi que les réglementations varient d’un pays à l’autre. Par exemple, en France, nous 
ne pouvons pas dépasser les 400 MBq de 18F-FDG par injection sans justification et la posologie 
recommandée par la société française de médecine nucléaire (SFMN) est de 2 à 4 MBq/kg [9]. 
L’activité injectée peut être fixe ou calculée en fonction du patient. Le Tableau 1 montre des 
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1,5 min [25] 
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2019 
3,8 MBq/kg Digital ready, GEHC 1,5-3,5 min [26] 
Pan  
2019 
370 MBq Discovery MI, GEHC 3 min [27] 





Les recommandations faites par l’European Association of Nuclear Medicine (EANM) en 
cancérologie, donnent l’activité minimale à injecter pour un adulte en fonction de son poids, 
du temps d’acquisition par pas et du taux de recouvrement entre les pas, ce dernier servant à 
compenser la diminution de la sensibilité en bord de champ de vue [28] [29].  
Pour une relation linéaire entre l’activité de FDG administrée recommandée, le poids du 
patient et la durée d’acquisition, les formules sont : 
• Pour un système dont le recouvrement entre chaque pas est ≤ 30% : 




  (1.1) 
 
• Pour un système dont le recouvrement entre chaque pas est > 30% : 
  = 	.. 
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Une alternative incluant une relation quadratique entre l’activité de FDG administrée 
recommandée, le poids du patient et la durée d’acquisition est présentée par les formules 
suivantes : 
• Pour un système dont le recouvrement entre chaque pas est ≤ 30% : 
  = 
 ! 	.. 
. " ∗ 		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   (1.3) 
 
• Pour un système dont le recouvrement entre chaque pas est > 30% : 
  = !"!	.. 
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1.1.3 Analyse visuelle des images TEP 
L’analyse visuelle des images TEP doit permettre de détecter des zones d’hypofixation ou 
d’hyperfixation, plus ou moins intenses et plus ou moins grandes, dans des images souvent 
bruitées par nature. Il est donc important que ces images aient un bon contraste, un faible 
niveau de bruit et une bonne résolution spatiale.  
 
1.1.4 Quantification des images TEP 
1.1.4.1 Unité : kBq/mL 
L’unité en médecine nucléaire pour quantifier des images TEP est la concentration radioactive 
exprimée en kBq/mL. Lors de l’acquisition d’images d’objet-tests appelés fantômes, la 
concentration radioactive théorique est alors connue et une comparaison est généralement 




1.1.4.2 Standardized Uptake Value (SUV) 
1.1.4.2.1 Définition 
La quantification des images est de plus en plus importante en TEP notamment pour 
l’évaluation d’un traitement. La concentration radioactive d’un point numérique (ou pixel) ou 
d’un volume élémentaire appelé voxel dans l’image est exprimée en kBq/mL. En imagerie TEP, 
la grandeur volumique de l’image est le voxel. Même s’il a été critiqué et appelé « silly useless 
value » [30], l’index semi-quantitatif le plus utilisé est le Standardized Uptake Value (SUV) qui 
exprime la concentration radioactive du tissu d’intérêt en fonction de l’activité injectée et de 
la masse du patient. Il est défini par : 
 %&' = (		)		*+ ,-.	/-	 	⁄   (1.5)  
Ce SUV n’a pas d’unité car il est considéré que la densité du patient vaut 1 (1 g = 1 mL). Si le 
radiopharmaceutique se distribuait uniformément dans tout l’organisme, la valeur de SUV 
serait égale à 1. 
La normalisation de la fixation radioactive peut être effectuée par rapport au poids du patient, 
mais aussi  à sa masse maigre (SUL : SUV lean body mass) ou sa surface corporelle ce qui serait 
plus approprié, dans les études longitudinales, lorsque le patient perd du poids pendant le 
traitement [31]. 
Plusieurs SUV sont définis, les trois premiers étant les plus fréquemment utilisés : 
- le SUV maximum (SUVmax) : maximum du SUV dans une région ou volume d’intérêt 
(ROI ou VOI). Celui-ci est le plus communément utilisé [32] car il est facilement 
reproductible, moins sensible à l’effet de volume partiel et indépendant de l’opérateur 
[33] [34] [35]. En revanche, il est très dépendant du protocole d’acquisition et décrit le 
métabolisme à partir d’un seul voxel ce qui le rend incertain dans une zone bruitée.  
- la moyenne du SUV (SUVmean) : moyenne du SUV dans toute la zone d’intérêt. Il décrit 
le métabolisme d’une plus grande partie de la tumeur mais est plus dépendant de 
l’utilisateur lors de la délinéation de la VOI et plus sensible à l’effet de volume partiel. 
Des mesures répétées sur un même foie sain montrent que le SUVmax varie jusqu’à 30% 
alors que la variation du SUVmean dans ce cas est toujours inférieure à 5% [36]. 
- le SUVpeak : défini comme la moyenne du SUV dans un volume de 1 cm3 localisé dans 
la zone de fixation la plus intense. Il est moins sensible au bruit dans l’image que le 
SUVmax donc serait plus robuste et un bon compromis entre le SUVmax et le SUVmean 
[37] [38]. 
- SUVx% : moyenne du SUV dans une zone d’intérêt où il est supérieur à x% du maximum.   
- le SUV défini sur un certain nombre de voxels (entre 5 et 30) les plus fixants de la 
tumeur. Celui-ci aurait une variabilité plus faible que le SUVmax et le SUVpeak [39] [40]. 
 
Comme l’ont montré Buvat et al., la définition du SUV est importante car la valeur des seuils 




1.1.4.2.2 Facteurs affectant le SUV 
Les facteurs qui affectent le SUV sont nombreux et peuvent entrainer une erreur de plus de 
50%. Ils font l’objet de plusieurs articles et peuvent être divisés en deux groupes : les facteurs 
biologiques et les facteurs technologiques [30] [6] [42] [31] [32] . 
Parmi les facteurs biologiques, nous pouvons citer : 
- la masse et la composition du patient ainsi que le taux de glucose qui impacteront la 
fixation du FDG, 
- la durée entre l’injection du radiopharmaceutique et l’acquisition des images (temps 
post-injection), car toutes les tumeurs n’atteignent pas le maximum de fixation au 
même moment, 
- la présence d’inflammations, 
- les mouvements volontaires (dus à un inconfort) ou involontaires (respiratoires, 
cardiaques) qui peuvent provoquer une mauvaise correction d’atténuation due au 
décalage entre l’acquisition du TDM ou IRM et celle du TEP. 
 
Concernant les facteurs technologiques, il y a : 
- la variabilité entre machines (flou des détecteurs ou « detector blurring » dû par 
exemple à la pénétration dans le cristal, la diffusion inter-cristal et l’erreur 
d’identification du cristal, sensibilité des détecteurs [43])  
- le décalage d’heure entre l’activimètre servant à mesurer l’activité et la machine, 
- les erreurs de calibrage de l’activimètre ou du TEP, 
- les paramètres d’acquisition et de reconstruction (choix de l’algorithme et des 
paramètres utilisés, corrections appliquées), 
- l’utilisation de produit de contraste ou la présence d’objets métalliques qui pourraient 
impacter la correction d’atténuation, 
- la variabilité entre médecins pour le positionnement des régions d’intérêt. 
 
Le positionnement du patient dans le système est aussi très important et celui-ci doit bien être 
centré car les performances du système varient dans les trois axes et sont meilleures au centre 
de la machine [27]. Suivant la zone la plus pertinente à étudier, le patient aura les bras au-
dessus de la tête si le thorax doit être dégagé ou les bras le long du corps si au contraire c’est 
la tête ou le cou qui intéresse [44]. 
Pour une comparaison efficiente entre deux examens TEP, il est donc important d’être dans 
des conditions d’examen les plus similaires possibles. 
1.1.4.2.3 Harmonisation du SUV 
Les variations du SUV étant déterminantes dans l’évaluation métabolique et cet index étant 
influencé par de nombreux facteurs, il est primordial d’améliorer la qualité des données et la 
reproductibilité. Des tests de reproductibilité chez des patients montrent que la variabilité la 
plus basse des paramètres quantitatifs TEP est de l’ordre de 6 à 10 % mais une variabilité 
jusqu’à 42% a été reportée [37]. Aussi, dans un même centre et en conditions cliniques, une 





Cette variabilité de SUV est d’autant plus importante dans le cas d’études multicentriques où 
le parc de machines et les pratiques sont diversifiés. Sunderland et al. ont reporté plus de 100 
paramètres de reconstruction différents pour 237 systèmes TEP-TDM [46]. Afin de réduire la 
variabilité des SUV, des protocoles de standardisation ont été créés [47]. Parmi eux, nous 
pouvons citer le programme mené par l’European Association of Nuclear Medicine (EANM) 
EARL (EANM Research Ltd) [28], le American College of Radiology Imaging Network (ACRIN) 
[48], le Clinical Trials Network (CTN) de la Society of Nuclear Medicine and Molecular Imaging 
(SNMMI) [46] ou encore les recommandations japonaises [17]. En plus de recommandations 
pour la prise en charge du patient (durée de jeûne, activité à administrer, temps entre 
l’injection et l’acquisition d’images, etc…), l’accréditation des sites consiste généralement à 
faire l’acquisition d’images d’objets test appelés fantômes (exemple en Figure 3). Ceux-ci sont 
acquis dans des conditions prédéfinies et les métriques obtenues doivent répondre aux limites 
établies en choisissant des paramètres de reconstruction adaptés.  
 
Figure 3 : Fantôme corps NEMA NU2-2012 avec insert poumon  
et sphères de 10, 13, 17, 22, 28 et 37 mm de diamètre. 
 
Par exemple, l’accréditation européenne EARL nécessite de réaliser trimestriellement un 
contrôle de qualité (CQ) du calibrage et annuellement un contrôle de qualité pour la qualité 
image après avoir fait des vérifications préalables (par exemple synchronisation des horloges 
entre le système TEP et l’activimètre, CQ de l’activimètre, du TEP, etc…). Un fantôme 
cylindrique uniforme est utilisé pour le CQ trimestriel alors que le fantôme NEMA NU2-
2001/2007 de qualité image l’est pour le CQ annuel. Ceux-ci sont remplis avec une activité 
donnée de 18F-FDG, acquis dans des conditions prédéfinies (au moins 2 pas d’au moins 5 
minutes chacun), puis les images sont reconstruites. Les paramètres de reconstruction sont 
choisis afin que les métriques répondent aux recommandations EANM. Les images sont 
ensuite transférées via un site internet pour analyse. Les spécifications demandées sont 






1.1.4.3 Autres critères quantitatifs 
Même si 90% des sites comparent le SUVmax dans leur rapport [49], d’autres métriques ont 
fait leur apparition notamment pour évaluer l’hétérogénéité dans la tumeur qui est aussi un 
facteur pronostic [50] [51]. Parmi elles, nous pouvons citer le volume métabolique de la 
tumeur (metabolic tumor volume - MTV) et la glycolyse totale de la lésion (total lesion 
glycolysis - TLG) qui correspond au SUVmean x MTV [52] [53]. L’analyse de la texture des lésions 
pour caractériser l’hétérogénéité est aussi en plein essor mais ne fait pas l’objet de notre 
étude. 
 
1.1.5 Critères d’évaluation thérapeutique 
Afin d’évaluer l’efficacité d’un traitement autrement que par des mesures morphologiques, 
des critères d’interprétation basés sur le SUV ont été définis : les critères EORTC (European 
Organisation for Research and Treatment of Cancer) en 1999 [54] et PERCIST (Positron 
Emission Tomography Response Criteria in Solid Tumors) en 2009 [37]. Pour chacun d’eux, des 
recommandations pour la préparation du patient et la réalisation de l’examen TEP sont 
données (patient à jeun, glycémie contrôlée, acquisition d’images dans un certain délai après 
l’injection, intervalle entre fin de traitement et examen TEP, etc…). Les critères de réponse 
thérapeutiques selon EORTC et PERCIST1.0 sont résumés dans le Tableau 2. 
 
 EORTC PERCIST 1.0 
Réponse métabolique 
complète (RC) 
Fixation non discernable 
du bruit ambiant 
Disparition visuelle de toutes les 
lésions (inférieures au bruit de 
fond du foie et non discernables 
du bruit ambiant) 
Réponse métabolique 
partielle (RP) 
Diminution d’au moins 
25% du SUV après 2 cures 
de chimiothérapie (ou 15% 
après un cycle) 
Diminution d’au moins 30% du 
SULpeak et d’au moins 0,8 unité 
Stabilité métabolique (SD) Ni RC, RP ou PD Ni RC, RP ou PD 
Progression métabolique 
(PD) 
Augmentation d’au moins 
25% du SUV  
ou augmentation visible de 
la taille du foyer 
hypermétabolique  
ou apparition de nouvelles 
lésions 
Augmentation d’au moins 30% 
du SULpeak et de 0,8 unité de la 
lésion la plus hypermétabolique 
ou augmentation visible de la 
lésion la plus fixante 
ou apparition de nouvelles 
lésions 
Tableau 2 : Critères de réponse selon EORTC et PERCIST. 
 
Les critères PERCIST sont mieux définis que ceux de l’EORTC notamment sur la notion de 




Des études ont montré que EORTC et PERCIST1.0 donnent des résultats similaires [55] [56] 
[57] même si la classification PERCIST est moins sensible aux paramètres de reconstruction 
que celle d’EORTC [58]. 
 
1.2 Principes physiques de la TEP 
1.2.1 Principe général  
Le principe de la TEP est basé sur l’injection au patient d’un radiopharmaceutique. Un 
radiopharmaceutique est constitué d’un vecteur, ayant une affinité vis-à-vis d’un organe, 
d’une tumeur ou d’une fonction, et d’un isotope émetteur de positons (β+). En France, le 
radiopharmaceutique le plus utilisé (94% [1]) est le 18F-FDG et l’isotope le plus utilisé est le 18F. 
Les caractéristiques du 18F et d’autres isotopes utilisés ou prometteurs sont données dans le 










18F 0,63 0,6 109,8 min 
68Ga 1,6 1,35 68 min 
64Cu 0,65 0,56 12,7 h 
82Rb 3,3 5,9-7,49 76 s 
124I 2,1 3,48 4,18 j 
Tableau 3 : Caractéristiques des isotopes les plus utilisés en TEP. 
 
Cette particule β+ va parcourir une courte distance dans l’organisme, appelée libre parcours 
moyen, avant de s’annihiler avec un électron en émettant deux photons gamma (γ) de 511 keV 
émis à environ 180° l’un de l’autre (180° ± 0,2°) (Figure 4).  
 
 
Figure 4 : Phénomène d'annihilation du positon β+ avec un électron puis émission des 
photons de 511 keV [60]. d est la distance parcourue par le positon et α correspond au 




La détection de ces deux photons est réalisée par des détecteurs constitués généralement 
d’un cristal scintillateur et d’un photomultiplicateur, positionnés en couronne / anneau et 
couplés à un système électronique de circuit de coïncidence. Le circuit de coïncidence permet 
de sélectionner les événements qui ont lieu quasi simultanément, c’est-à-dire dans une courte 
fenêtre de coïncidence temporelle (de l’ordre de quelques nanosecondes). 
La droite reliant les deux détecteurs dans lesquels les deux photons en coïncidence ont 
interagi, est appelée ligne de réponse (LOR). L’ensemble des LOR permettra de déterminer le 
lieu de l’annihilation et de créer une image TEP. 
Le rôle du cristal scintillateur est de transformer les photons γ de 511 keV en photons de 
luminescence visibles. Les caractéristiques recherchées pour ce scintillateur sont [2]: 
- un haut pouvoir d’arrêt pour les photons de 511 keV : une densité et un numéro 
atomique effectif élevés sont préférables pour stopper le maximum de ces photons 
qui déposeront leur énergie, 
- un temps de décroissance lumineuse court pour traiter individuellement le maximum 
de photons et permettre un fort taux de comptage et un faible temps mort, le temps 
mort étant la période durant laquelle le détecteur ne peut pas mesurer deux 
événements distincts, 
- une efficacité de conversion lumineuse importante pour avoir le plus de photons 
lumineux par photon γ détecté afin d’augmenter le rapport signal sur bruit, 
- une bonne résolution en énergie afin de pouvoir discriminer les photons diffusés par 
effet Compton. 
 
Les cristaux les plus utilisés en TEP sont le germanate de Bismuth (BGO) qui est peu cher, et 
l’oxyorthosilicate de lutétium dopé au cérium (LSO) ou sa variante l’oxyorthosilicate de 
lutétium et d’yttrium (LYSO). Leurs principales caractéristiques sont données dans le Tableau 
4 en comparaison à la référence l’iodure de sodium dopé au thallium (NaI(Tl)), principal 





Propriétés NaI(Tl) BGO LSO LYSO 
Densité (g/cm3) 3,67 7,13 7,4 7,2 
Numéro atomique efficace 51 74 66 65 
Coefficient d’atténuation 
linéique à 511 keV (cm-1) 
0,34 0,96 0,87 0,87 
Constante de décroissance 
(ns) 
250 300 40 50 
Rendement lumineux relatif 
par rapport au NaI(Tl) (%)  
100 15 75 80 
Résolution en énergie  
(% à 511 keV) 
7,8 20 10,1 20 
Tableau 4 : Principales caractéristiques des cristaux à scintillation 
 les plus utilisés en TEP [2] [61]. 
 
Le scintillateur du Discovery IQ est un cristal de BGO, avec notamment un haut pouvoir d’arrêt 
mais une constante de décroissance élevée. 
 
1.2.2 Types d’événements détectés en TEP 
Quatre types d’événements de coïncidence peuvent être détectés par le système TEP : les 
coïncidences vraies (trues), les diffusées (scatters), les aléatoires/fortuites (randoms) et les 






Figure 5 : Différents types d’événements de coïncidence détectés par un système TEP.  
Les points indiquent les lieux de l’annihilation et les pointillés les LOR retenues dans le cas de 
diffusées ou d’aléatoires [62]. 
 
Les coïncidences vraies (trues) correspondent à la détection de deux photons gamma émis 
d’une même annihilation du positon. Leur taux est proportionnel à l’activité. 
Les diffusées (scatters) sont celles où l’un ou plusieurs des photons a subi une interaction 
Compton dans la matière (corps du patient ou système de détection) (marquée par la flèche 
sur la Figure 5). La diffusion Compton correspond à la déviation et la perte d’énergie du photon 
incident suite à une interaction avec un électron au repos qui sera éjecté. 
Les aléatoires ou fortuites (randoms) correspondent à la détection en coïncidence de deux 
photons provenant de deux annihilations différentes. Leur taux augmente avec le carré de 
l’activité et peut représenter 50% des événements mesurés [63].  
Les coïncidences multiples proviennent de la détection dans la même fenêtre de coïncidence 
de photons émis de plusieurs annihilations de positons (détection de trois événements sur la 
Figure 5). Le système ne peut alors pas identifier la ligne de réponse réelle et cela provoque 




Les événements appelés prompts sont ceux détectés à l’intérieur de la fenêtre d’énergie et 
dans la fenêtre de coïncidence. Cela inclut les trues, randoms, scatters et multiples. Le nombre 
de trues peut donc être calculé de la façon suivante : 
 1 =  − - +  +))  (1.6) 
 
1.2.3 Organisation des données TEP 
1.2.3.1 Sinogramme 
La TEP est donc basée sur le principe de la détection en coïncidence de 2 photons γ de 511 keV, 
émis à environ 180° l’un de l’autre, provenant d’une même annihilation. La ligne joignant les 
2 détecteurs ayant reçu un signal en coïncidence est appelée ligne de réponse (LOR). Ces 
événements en coïncidence sont enregistrés sous forme d’un ensemble de projections appelé 
sinogramme. Dans un sinogramme, chaque LOR d’une coupe est définie par sa distance (notée 




Figure 6 : Représentation schématique d'un anneau.  
da et db représentent les détecteurs [62]. A droite, sinogramme correspondant à une coupe.  
 
Chaque pixel (u, θ) du sinogramme correspond au nombre d’événements enregistrés sur la 
LOR repérée par la distance u et l’angle θ. 
1.2.3.2 Mode liste 
Grâce à l’augmentation des capacités de stockage, les données TEP peuvent aussi être 
sauvegardées au format mode liste (« list mode ») ce qui correspond à l’écriture séquentielle 
des coïncidences détectées dans un fichier binaire dont la taille augmente avec le temps 
d’acquisition. Ce format a l’avantage de conserver l’intégralité des données d’un point de vue 
spatial ce qui améliore la résolution [64] et temporel ce qui permet notamment de pouvoir ré-




1.2.4 Bruit des images TEP 
Les images TEP sont par nature très bruitées et les propriétés de ce bruit ne sont pas toujours 
bien caractérisées. 
L’émission de positons est définie par une distribution de Poisson [65] à laquelle s’ajoute le 
bruit apporté par le système de détection et les composants électroniques [66]. 
La distribution du bruit est aussi modifiée par la méthode de reconstruction utilisée et les 
corrections appliquées et ne suit alors plus une distribution de Poisson [67]. 
La propagation du bruit dépend du type de machine, du mode d’acquisition (avec ou sans 
septas), de la durée d’acquisition, de la distribution et de la quantité du radiopharmaceutique, 
des corrections appliquées et de l’algorithme de reconstruction [66]. En effet, plus le nombre 
d’événements détectés sera important, moindre sera le bruit ce qui est possible avec une 
durée d’acquisition plus longue ou une activité injectée plus importante [68]. 
Afin de réduire le bruit dans les images TEP, un post-traitement des données est utilisé mais 
cela nécessite de bien connaître les caractéristiques du bruit et la modélisation de celui-ci est 
variable suivant les études [69]. 
 
1.2.5 Corrections appliquées 
Afin d’obtenir des images quantitatives c’est-à-dire avoir des mesures absolues de la 
concentration du radiopharmaceutique, plusieurs corrections (dont celle évidente de la 
décroissance radioactive) doivent être appliquées sur les images TEP, certaines étant liées au 
système, d’autres à l’objet. Contrairement aux calibrages qui sont exécutés avant l’acquisition 
des données et entraînent une modification permanente des données, les corrections 
s’appliquent après l’acquisition des données et ces dernières peuvent être retraitées 
ultérieurement avec d’autres corrections si besoin. 
1.2.5.1 Temps mort, normalisation 
Le temps mort est la période durant laquelle le détecteur ne peut pas mesurer deux 
événements distincts ce qui provoque des pertes de sensibilité à fort taux de comptage. 
L’efficacité de détection varie d’un détecteur à l’autre à cause de la variation des gains de 
l’électronique d’amplification de la lumière et la variation physique des détecteurs ce qui 
cause une non-uniformité dans les données brutes. La méthode pour corriger ce défaut 
s’appelle la normalisation et consiste à exposer les détecteurs avec une source radioactive 
uniforme et en déduire des facteurs pour chaque paire de détecteurs [70]. 
Ces deux corrections sont inclues dans la matrice système utilisée par l’algorithme de 
reconstruction (cf paragraphe 2.2). 
1.2.5.2 Atténuation 
Les photons de 511 keV seront atténués différemment par le corps du patient suivant 




que ceux en surface ce qui entraînera, sans correction, un hypersignal de la peau et un 
hyposignal des structures profondes.  
La correction d’atténuation est essentiellement faite grâce aux données acquises par le 
tomodensitomètre [71] et remises à l’échelle de la matrice du TEP. Les coefficients 
d’atténuation mesurés sont ensuite convertis pour des photons de 511 keV [72] [73] et utilisés 
pour corriger ce phénomène. Deux approches existent : la correction des projections acquises 
ou la correction pendant la reconstruction tomographique [74]. 
L’arrivée des TEP-IRM nécessite une nouvelle façon d’obtenir la carte des coefficients 
d’atténuation puisqu’elle ne peut alors plus être dérivée de l’acquisition TDM [75]. Les 
méthodes utilisées peuvent être divisées en trois familles : les techniques basées sur le TEP, 
les méthodes par segmentation des images IRM (définition de 3 à 5 classes de tissus (os, air, 
tissu mou, poumon…) et attribution d’un coefficient d’atténuation [76]) et les solutions qui 
utilisent des atlas d’images [77]. 
L’utilisation de produits de contraste qui modifie les unités Hounsfield ou la présence d’objets 
métalliques qui créent des artéfacts, peuvent entraîner des erreurs de correction 
d’atténuation. Ces phénomènes sont généralement pris en compte et n’altèrent pas le 
diagnostic [78] [79]. 
1.2.5.3 Coïncidences fortuites (randoms) 
Les coïncidences fortuites ou aléatoires (randoms) correspondent à deux photons 
d’annihilation détectés dans la même fenêtre spectrométrique et temporelle mais provenant 
de deux annihilations distinctes. Elles augmentent avec la durée de la fenêtre temporelle et 
spectrométrique et le carré de l’activité. 
Plusieurs méthodes existent pour corriger les coïncidences fortuites [80] [81]: 
• Les événements différés sont mesurés et soustraits en temps réel des prompts mais 
cela augmente le bruit dans l’image : « delayed coincidences ». 
• Une autre technique est d’acquérir les évènements différés dans un autre sinogramme 
(ligne à retard) et de les soustraire ensuite des prompts : « smoothed delayed 
coincidences ». 
• Enfin, les événements fortuits sont estimés à partir des taux d’événements sur chaque 
détecteur. Cette estimation est faite grâce à l’équation : 
 
 4/ = "5%%/  (1.7) 
où Si et Sj sont les taux de photons mesurés par les détecteurs i et j respectivement et 
2τ la largeur de la fenêtre temporelle. Cet algorithme s’appelle « Randoms from singles » ou 
RFS [82]. 
1.2.5.4 Diffusion (scatter) 
Le taux de coïncidences liées à la diffusion Compton, dans le patient et dans le cristal, 




[63]. La correction de scatters consiste à modéliser le diffusé et plusieurs méthodes ont été 
proposées [83] [84] : 
Approches basées sur la convolution /déconvolution  
Les photons diffusés sont modélisés par la convolution des photons non diffusés avec une 
fonction de diffusé et sont ensuite soustraits de l’image. Cette approche est connue sous le 
nom de technique convolution-soustraction ou CVS [85] et s’applique sur les données de 
projection (correction pré-reconstruction) ou sur les images reconstruites (correction post-
reconstruction).  
Approches de correction de diffusé basées sur la reconstruction itérative 
Cette technique est appelée Statistical Reconstruction-Based Scatter Correction (SRBSC) et 
repose sur le fait que les événements diffusés dans les données de projection sont 
essentiellement des composants basse-fréquence qui convergent plus rapidement avec 
l’algorithme itératif OSEM [86]. Cette technique, n’étant plus utilisée, ne sera pas davantage 
détaillée. 
Approches basées sur l’estimation directe du diffusé 
L’hypothèse de ces méthodes est que l’estimation du diffusé peut être calculée à partir de la 
distribution du diffusé simple, puisque dans 75% des cas, seul un des deux photons 
d’annihilation a subi une interaction Compton. Une transformation intégrale est ensuite 
effectuée pour modéliser les interactions multiples. 
Ollinger a développé cette méthode appelée model-based scatter correction (MBSC) qui 
utilise les données de transmission, d’émission, la physique de diffusion Compton et le modèle 
mathématique de la machine pour estimer le nombre d’événements pour lequel un photon a 
subi une seule interaction Compton [87]. C’est celle utilisée sur le Discovery IQ. 
L’algorithme single-scatter simulation (SSS) a lui été utilisé dans l’imagerie cardiaque [88]. 
L’estimation directe du diffusé se fait aussi par les techniques de Monte-Carlo, appelées 
Monte Carlo-based scatter correction (MCBSC) en simulant tous les types de coïncidences et 
les interactions des photons avec la matière [89]. 
1.2.5.5 Modélisation de la résolution ou Point Spread Function (PSF) 
La résolution de l’image est dégradée par divers phénomènes physiques tels que la distance 
entre l’émission et l’annihilation des positons (positron range), la non-colinéarité des photons 
(ils ne sont pas émis exactement à 180°), l’épaisseur du cristal, la pénétration dans le cristal 
(quand un photon entre de façon oblique dans le cristal et n’interagit pas immédiatement ce 
qui entraîne une fausse LOR : effet de parallaxe) et la diffusion inter-cristal (quand un photon 
subit plusieurs interactions dans le cristal créant de mauvaises LOR) [90] [70]. Cette résolution 
spatiale est variable dans le champ de vue (FOV pour field of view) et n’est uniforme qu’au 
centre du FOV. 
La modélisation de ces phénomènes dans l’algorithme de reconstruction (Point Spread 




l’uniformité de la résolution spatiale dans tout le FOV, augmenter le SUV et le contraste [91], 
et ainsi avoir une meilleure détectabilité des lésions [92]. 
Malheureusement les artéfacts de bord (ou artéfacts de Gibbs) liés à la reconstruction avec 
PSF [93] peuvent entraîner de mauvaises interprétations, notamment pour les lésions sub-
centimétriques [94]. Un compromis doit donc être trouvé entre l’amélioration de la résolution, 
la fiabilité du contraste et l’apparition d’artéfacts de bord ou « edge artefact » [95]. 
1.2.5.6 Effet de troncature 
Les champs de vue entre le TDM et le TEP ne sont pas les mêmes et celui du TDM est 
généralement plus petit : 50 cm pour le TDM et 70 à 85 cm pour le TEP. Cette troncature 
entraîne une mauvaise correction de l’atténuation d’où des artéfacts. Un moyen de réduire 
cet effet est d’extrapoler linéairement les données TDM à la taille du champ de vue du TEP 
[2]. Sur le Discovery IQ, la reconstruction « wideview CT » permet de minimiser ce phénomène 
de troncature en reconstruisant un FOV de 70 cm en TDM [96] [97].  
1.2.5.7 Temps de vol - Time Of Flight (TOF) 
Sur certains systèmes TEP ayant une bonne résolution temporelle, il est possible de mesurer 
la différence de temps Δt (Δt = t1-t2) entre l’arrivée des deux photons d'annihilation sur les 
deux détecteurs [98]. Cette technique s’appelle le temps de vol ou Time of Flight (TOF) et 
permet de mieux préciser le lieu de l’annihilation sur la LOR (Figure 7). 
 
Figure 7 : Principe du temps de vol [99]. 
 
Ce lieu est alors localisé avec une précision Δx définie par :  
 ∆7 = 8	×∆:;   (1.8) 
où c est la célérité de la lumière à laquelle les photons se propagent.  
Une résolution temporelle de 400-500 ps permet de localiser le lieu d’annihilation du positon 




qualité image, un meilleur rapport signal sur bruit d’où une meilleure détectabilité des lésions, 
particulièrement chez les patients corpulents [100] [101] [102]. 
Le Discovery IQ n’est pas un système temps de vol à cause de la mauvaise résolution 
temporelle de son cristal BGO. 
1.2.5.8 Mouvement respiratoire 
La respiration du patient entraîne un décalage lors de la fusion de l’acquisition brève du TDM 
et celle plus longue du TEP. Cela provoque des artéfacts et une quantification TEP biaisée : 
une sous-estimation de la concentration radioactive et une surestimation du volume 
fonctionnel [103]. Le terme de « gating respiratoire » est utilisé pour parler de cette 
correction. Il consiste majoritairement à utiliser un dispositif externe, qui va mesurer soit le 
mouvement abdominal du patient par caméra optique (comme le real-time position 
management : RPM [104]) ou ceinture de pression (ceinture Anzai [105]), soit le flux d’air 
respiré par le patient pendant l’examen (spiromètre [106]). Le signal respiratoire peut aussi 
être estimé à partir des données d’imagerie ce qui a l’avantage de ne pas utiliser de système 
externe [107]. 
Tout le cycle respiratoire peut être pris en compte ou seulement une phase comme la phase 
quiescente et les données sont triées par phase ou par amplitude. 










2 Reconstruction tomographique en TEP 
L’objectif est de reconstruire une image à partir des données de projection acquises sous 
forme de sinogramme. Le terme de « problème inverse mal posé » est utilisé car il faut trouver 
à partir de mesures ce qui les a produites (problème inverse) et une petite différence sur les 
projections peut conduire à une différence conséquente sur l’image reconstruite par rapport 
à l’image d’origine (problème mal posé). 
Pour résoudre ce problème, il faut utiliser le théorème de Radon.  
Si f(x,y) correspondent aux données dans le domaine spatial (celui des images) et p(u,θ) les 
données dans l’espace de Radon (celui des projections) (Figure 8), ces données peuvent 
s’écrire sous la forme (transformée de Radon): 
 , = = > ?(, @.ABB  (2.1) 
où x et y représentent les coordonnées dans le repère cartésien fixe, et u et v sont les 
coordonnées dans le repère tournant qui forme un angle θ avec le repère fixe avec 




Figure 8 : Coordonnées dans le domaine spatial et l’espace de Radon [108]. 
   
La reconstruction d’images consistera donc à inverser cette transformée de Radon, c’est-à-
dire à estimer f(x,y) à partir de p(u,θ). Pour cela deux méthodes existent : les méthodes 
analytiques et les méthodes discrètes ou itératives. 
2.1 Méthode analytique ou rétroprojection filtrée 
La méthode analytique la plus courante pour inverser la transformée de Radon est la 
rétroprojection filtrée ou Filtered Back Projection (FBP) car une rétroprojection simple crée 





La rétroprojection filtrée s’écrit : 
 ?∗(, @ = > D, ==E   (2.3) 
où F̂H, I est la projection filtrée et f*(x,y) l’image reconstruite de l’objet. 
Le filtre rampe utilisé pour supprimer les artéfacts basses fréquences, a l’inconvénient 
d’amplifier le bruit dans les images. Un filtre lissant lui sera donc associé pour limiter ce bruit. 
Cette méthode de reconstruction d’images, étant généralement approximative et bruitée, ne 
sera pas davantage détaillée.  
 
2.2 Méthodes itératives 
Les composantes d’un algorithme itératif sont : 
• Le modèle physique du processus d’acquisition 
• Le modèle de nos connaissances a priori sur la distribution spatio-temporelle du 
traceur 
• Un critère qui définit la solution choisie 
• Un algorithme pour calculer cette solution [109] [110] . 
 
Les méthodes de reconstruction itératives sont des méthodes discrètes car le problème est 
posé de façon matricielle. Si f est l’objet à reconstruire, p les projections acquises et R la 
matrice de projection modélisant le système, l’objectif est de déterminer f à partir de p et R 
suivant la formule : 
  = 4?  (2.4) 
f est un vecteur de dimensions égales au nombre de voxels dans l’image n et p un vecteur de 
dimensions égales au nombre d’éléments de projections m. R est alors une matrice de 
dimensions m x n où chaque élément Rij représente la probabilité qu’un événement émis dans 












Les étapes des méthodes de reconstruction itératives sont détaillées sur la Figure 9. 
 
Figure 9 : Etapes des méthodes itératives d’après Saha [2]. 
 
Plusieurs algorithmes existent et diffèrent dans la manière dont les projections sont calculées 
à partir de l’image estimée, comparées aux projections acquises, suivant l’ordre des 
corrections appliquées et le type de correction d’erreurs appliquées aux projections estimées. 
Il existe deux classes de méthodes itératives distinctes: les méthodes algébriques et les 
méthodes statistiques [111]. 
2.2.1 Méthodes algébriques 
Les méthodes algébriques sont des méthodes itératives qui résolvent un système d’équations 
linéaires consistant par exemple à minimiser ‖F − KL‖;, comme la méthode ART (algebraic 
reconstruction technique) et SIRT (simultaneous iterative reconstruction technique) [112]. 
Comme elles ne prennent pas en compte le bruit, ces méthodes sont très peu utilisées et les 
méthodes statistiques leur sont préférées. Elles ne seront pas davantage détaillées. 
 
2.2.2 Méthodes statistiques 
Les algorithmes de reconstruction les plus utilisés reposent sur des approches statistiques et 
ont l’avantage de prendre en compte le bruit dans les données. 
2.2.2.1 Maximum Likelihood Expectation Maximization (MLEM) 
L’algorithme de reconstruction itérative le plus utilisé en TEP depuis plus de 20 ans est basé 
sur l’algorithme Maximum Likelihood Expectation Maximization (MLEM) [113].  
L’objectif est donc de diminuer à chaque itération la distance entre les projections calculées 
d’une image estimée et celles réellement mesurées jusqu’à l’atteinte d’un critère d’arrêt. 
Quand cette distance tend vers 0 après un certain nombre d’itérations, la convergence est 
atteinte. Ce critère est appelé la fonction coût et les deux plus utilisées sont les moindres 
carrés et le maximum de vraisemblance (Maximum Likelihood (ML)) [114].  
Dans l’algorithme MLEM, le maximum de vraisemblance est déterminé par la maximisation de 




Comme le nombre d’émissions émis dans le voxel j et détectés dans l’élément de projection i 
sont des variables de Poisson indépendantes, l’algorithme s’exprime par la formule suivante : 
 ?/A
 = ?/∑ 4/ ∑ 4/ ∑ 4/*?/*/*   (2.5) 
où LNO représente l’objet dans le voxel j à la kème itération, pi est l’élément de projection i, Rij 
sont les éléments de la matrice R et k représente le numéro de l’itération. 
Une hypothèse initiale doit donc être définie pour LP. 
La matrice du système peut être décomposée en un produit de matrices modélisant chacune 
un phénomène comme le flou dans l’espace image dû au parcours du positon, le flou dans le 
détecteur, la sensibilité géométrique, l’atténuation, etc… [114] [116].  
Les inconvénients de MLEM sont sa lenteur de convergence (20 à 50 itérations sont 
nécessaires pour atteindre la solution) et l’amplification du bruit à chaque itération. En effet, 
les données initiales étant bruitées, une instabilité apparaît quand le nombre d’itérations 
augmente (Figure 10).  
 
 
Figure 10 : Reconstruction 2D d’un modèle mathématique de fantôme avec l’algorithme 
MLEM [117].  
A gauche, le graphique pour des données non bruitées et à droite le graphique pour des 




Pour remédier à ce problème de bruit, plusieurs méthodes existent [118] soit en modifiant les 
données, soit en modifiant l’algorithme comme : 
- Filtrer les données d’entrée avant d’utiliser l’algorithme MLEM pour diminuer le bruit 
- Utiliser un filtre souvent Gaussien après la reconstruction 
- Limiter le nombre d’itérations et donc stopper la convergence [119] 
- Introduire des a priori Bayésien dans la fonction coût [120]. 
 
Pour le filtre Gaussien post-reconstruction, il est défini par la largeur à mi-hauteur ou FHWM 
(exprimée en mm) qui caractérise l’étendue spatiale du filtre. Plus cette valeur sera élevée, 
moins les détails « haute fréquence » seront préservés et l’image sera donc plus lissée. 
2.2.2.2 Ordered Subsets Expectation Maximization (OSEM) 
Afin d’accélérer la convergence de MLEM, Hudson et al. ont défini l’algorithme OSEM qui 
consiste à regrouper les projections en sous-ensembles ordonnés (subsets) [121]. Il faut donc 
fixer le nombre d’itérations I et le nombre de sous-ensembles S pour OSEM, ce qui sera 
équivalent à exécuter l’algorithme MLEM avec (S x I) itérations mais cela sera S fois plus rapide 






Figure 11 : Coupes axiales d’un patient reconstruites avec OSEM et différents subsets et 
itérations.  
La ligne A (1 subset) est équivalente à MLEM [122]. 
Le bruit étant amplifié à chaque itération, un filtre de lissage, souvent Gaussien, est 
généralement appliqué après la reconstruction. L’algorithme OSEM n’est globalement pas 
convergent vers une solution (c’est-à-dire qu’il n’est pas indépendant de l’image initiale) [123] 
et son arrêt avant convergence et le post-filtrage entraînent des erreurs de quantification 
[124]. L’algorithme est donc stoppé avant la convergence pour que le bruit ne soit pas trop 
important mais il est difficile de déterminer le nombre optimal d’itérations et les paramètres 
du filtre de lissage les plus adaptés pour toute une population de patients. Cet algorithme 
reste malgré tout le plus utilisé en TEP. 
2.2.2.3 Row-action maximum likelihood algorithm (RAMLA) 
L’algorithme RAMLA est une version modifiée de l’algorithme OSEM : il utilise des sous-
ensembles dont le nombre est égal au nombre de projections mais dont la convergence est 




2.2.2.4 Block sequential regularized expectation maximization (BSREM) 
Comme nous l’avons évoqué, un moyen de limiter le bruit dans l’image et d’atteindre la 
convergence est d’inclure un terme de régularisation bayésienne (Bayesian penalized 
likelihood ou BPL) dans la fonction coût [126] [127]. Les méthodes bayésiennes incluent des 
informations a priori dans le modèle statistique. Grâce au théorème de Bayes et en reprenant 
les notations précédentes, la probabilité a posteriori de l’image f est donnée par la formule : 
 QR?| = QRTU?VQR	?QR	   (2.6) 
Où p représente les projections acquises, Pr(p|f) est la fonction de vraisemblance, Pr(f) est le 
modèle a priori de f et Pr(p) est un facteur de normalisation. 
Le maximum a posteriori (MAP) de l’image sera obtenue en maximisant la probabilité a 
posteriori (au lieu de la fonction de vraisemblance) [128] et la fonction objectif sera alors 
définie par : 
 ?W = (?X ∑  YZ[\4?] −^
 \4?] − _`?  (2.7) 
Où R est toujours la matrice système, nd est le nombre d’éléments de détection, Φ(f) est une 
fonction pénalité qui contrôle le bruit et β contrôle le poids relatif de cette fonction de 
pénalité. 
La fonction Φ(f) pénalise les différences entre voxels voisins et plusieurs peuvent être 
utilisées comme par exemple la fonction quadratique, logcosh, Gaussienne généralisée 
Geman [129] ou Huber [130] [128] [131]. Certaines fonctions génèrent des images de bonne 
qualité visuelle mais peu quantitatives comme la fonction quadratique alors qu’avec les 
autres, la quantification est meilleure mais les images paraissent peu naturelles et semblent 
être pixellisées (« blocky ») [132] [130].  
La Figure 12 montre comment ces différentes fonctions de pénalité pénalisent les différences 
entre voxels voisins. Quand la différence entre voxels voisins augmente, les fonctions logcosh, 
Gaussienne généralisée ou Huber augmentent moins que la fonction quadratique ce qui 
permet la formation des bords. Cependant pour de faibles différences entre voxels voisins, la 
fonction Gaussienne généralisée est aussi stricte que la fonction quadratique, ce qui conduit 





Figure 12 : Différentes fonctions de pénalité et comment elles pondèrent les différences 
entre voxels voisins [130].  
 
La convergence vers le MAP est obtenue grâce à l’algorithme Block Sequential Regularized 
Expectation Maximization (BSREM) qui est une extension de l’algorithme RAMLA et a 
l’avantage d’être globalement convergent [120] [123]. Tout comme lui, le choix des 
paramètres de relaxation est crucial. 
 
2.3 L’algorithme Q.Clear 
2.3.1 Présentation 
L’augmentation des capacités de calculs a permis au constructeur General Electric Healthcare 
de commercialiser récemment un algorithme itératif de reconstruction, appelé Q.Clear, 
permettant d’atteindre la convergence complète, sans l’inconvénient d’un bruit excessif 
comme c’est le cas avec l’algorithme OSEM, et compatible avec un usage en routine clinique. 
Q.Clear utilise l’algorithme BSREM modifié pour résoudre l’équation 
 ?W = (?X ∑  YZ[\4?] −^










cce LNO + f	O LN
O
∑ KgNhg ijk
KgNFg\KL]g − 1m − nh
op
g^a ∇Φft 	FuHv	LNO < x/2
LNO + f	O x − LNO∑ KgNhg ijk
KgNFg\KL]g − 1m − nh
op
g^a ∇Φft 	FuHv	LNO ≥ x/2
 
Où les mêmes annotations sont reprises à savoir : LNO représente l’objet dans le voxel j à la 
kème itération, pi est l’élément de projection i, Rij sont les éléments de la matrice R, k représente 
le numéro de l’itération, nd est le nombre d’éléments de détection, Φ(f) est une fonction 
pénalité qui contrôle le bruit et ∇	son gradient, β contrôle le poids relatif de cette fonction de 
pénalité, S est le nombre de sous-ensembles, αk est un paramètre de relaxation et U une limite 
supérieure.  
Pour le Discovery IQ, la valeur de α est fixée à 3. 
L’algorithme BSREM modifié a été choisi par rapport à d’autres algorithmes pour sa vitesse de 
convergence, sa prise en compte automatique de la contrainte de positivité et l’utilisation 
facile de différentes pénalités [43]. Il faut donc trouver un compromis entre la quantification 
et la qualité visuelle de l’image. La régularisation permet de favoriser une faible différence 
d’intensité entre des voxels voisins comme cela est représenté sur la Figure 13. 
 
Figure 13 : Objectif de la régularisation : favoriser une faible différence entre pixels voisins. 
Illustration issue d’un document interne à GEHC. 
 
La fonction de pénalité communément utilisée est celle quadratique (Φ(xj,xk)=(xj-xk)2) mais 




estomper les bords. L’autre fonction de pénalité de portée plus importante (Figure 14) qui a 
été testée par GEHC est la Gaussienne généralisée (Φ(xj,xk)=|xj-xk|p avec 1 ≤ p < 2) : elle 
préserve les bords mais a l’inconvénient de créer des motifs dans les images [43]. 
 
Figure 14 : Comparaison de la portée de la fonction de pénalité entre la fonction 
quadratique et la fonction Gaussienne généralisée. 
 
Des images cliniques issues d’un document interne à GEHC testant les différentes fonctions 
de pénalité et valeurs de β sont données en Figure 15. Ces paramètres n’ont pas été jugés 
satisfaisants car même si le contraste est plutôt correct, la texture du bruit de fond ne semble 
pas naturelle (« patchy ») et les zones de recouvrement de pas apparaissent floues. La qualité 
d’image globale est donc jugée inacceptable pour une interprétation clinique par rapport à 





Figure 15 : Comparaison des fonctions de pénalité sur des images cliniques : coupes 
coronales d’un patient injecté avec du 18F-FDG.  
Les flèches indiquent des régions de recouvrement de pas qui apparaissent floues. 
Illustration issue d’un document interne à GEHC. 





La fonction de pénalité finalement choisie et implémentée par GEHC est la fonction convexe 
Relative Difference Penalty (RDP) (Φ(x)) proposée par Nuyts et al. car elle favorise la similitude 
entre voxels voisins, lisse moins les zones d’intensité élevée (chaudes) mais plus celles 
d’intensité faible (zones de fond), et permet de limiter le lissage des bords et de les préserver 
avec le paramètre γ [133]. Cette fonction de pénalité est donnée par l’équation : 
 `( ≡ ∑ ∑ |/| (/("T(/A(VA}U(/(U∈/./^
   (2.8) 
où wj et wk sont des poids de pénalité qui modulent la force de la pénalité locale, nv 
est le nombre de voxels, Nj le voisinage du voxel j et γ un paramètre adaptable qui permet la 
préservation des bords afin de lisser l’intérieur de la zone mais pas les limites [133]. 
Suivant la valeur du paramètre γ, la RDP se comporte comme une combinaison d’une pénalité 
quadratique avec un lissage dépendant de l’activité et une pénalité de Gaussienne 
généralisée. 
Cette fonction n’est pas seulement une fonction de la différence relative (et non absolue) 
entre les voxels mais aussi de leur somme [134]. 
La Figure 16 montre des images de patient reconstruites avec la fonction de pénalité 





Figure 16 : Coupes coronales d’un patient injecté avec du 18F-FDG suivant différents 
paramètres de reconstruction.  
Illustration issue d’un document interne à GEHC. 
 
Cette préservation des bords augmente avec γ ce qui améliore la quantification mais rend les 
images inacceptables cliniquement. La valeur de γ devra donc être choisie la plus élevée 
possible, tout en maintenant une qualité visuelle acceptable. Un γ inférieur à 1 apporte peu 
d’amélioration quantitative alors qu’un γ supérieur à 5 produit des images pixellisées. Ce 
paramètre γ n’est pas disponible en clinique et a été fixé par le constructeur à 2 [135]. La 






Figure 17 : Influence du paramètre γ sur des images de patient (coupes coronales d’un 
patient injecté au 18F-FDG).  
Illustration issue d’un document interne à GEHC. 
 
Chaque boucle itérative intègre une correction du temps mort, de la normalisation, de la 
géométrie du système [136], des coïncidences fortuites par la méthode RFS [82] [137], des 
diffusées par le modèle 3D-MBSC (Model Based Scatter Correction) qui utilise les données du 
TDM et qui est adapté au taux de comptage [138] [139], de la PSF (la même qu’utilisée avec 
OSEM) [93] et de l’atténuation à partir de l’acquisition TDM [73]. Comme le bruit est contrôlé 




processus itératif pour les deux méthodes de reconstruction est présenté en Figure 18. Le 
nombre d’itérations fixé dans Q.Clear est 25. 
 
Figure 18 : Processus itératif pour OSEM (en haut) et Q.Clear (en bas) [140]. 
 
Seul le paramètre β qui contrôle le poids relatif de la fonction de pénalité est accessible en 
clinique. La valeur recommandée par le constructeur est 450 pour un FOV de 70 cm.  
Dans la littérature, ce paramètre varie entre 0 et 4000 et plus sa valeur sera élevée, plus le 
bruit sera contrôlé et l’image lissée. La plupart des études consiste ainsi à évaluer l’apport de 
ce nouvel algorithme par rapport au classique OSEM et de déterminer l’influence du β sur la 
qualité image et la quantification pour essayer de déterminer la valeur optimale dans 
différentes conditions.  
 
2.3.2 Revue de la littérature sur l’apport de l’algorithme Q.Clear 
Les publications sur des travaux cliniques concernant Q.Clear apparaissent depuis quelques 
années aussi bien pour des mesures sur fantômes que pour des cas cliniques. 
Parvizi et al. ont comparé OSEM et Q.Clear dans les métastases du foie et ont montré que le 
SUVmax  moyen des lésions était plus élevé avec Q.Clear, sans différence significative du bruit 
de fond.  Les rapports signal sur bruit et signal sur fond étaient aussi plus élevés [19]. 
Pour une même acquisition et en effectuant plusieurs reconstructions d’images en changeant 
les paramètres (temps de vol ou non, OSEM ou Q.Clear, différentes valeurs de β), Sah et al. 
ont montré une nette amélioration de la qualité image, évaluée par les artéfacts, la 
détectabilité des lésions, le bruit et la dureté des images, pour des patients injectés avec du 
18F-FDG avec Q.Clear [141]. Passalaqua et al. ont obtenu des résultats similaires avec une 
meilleure visibilité des lésions, un SUVmax et un rapport signal sur bruit plus élevés pour un 




Concernant les nodules pulmonaires de moins de 10 mm, le constat est le même : Q.Clear 
augmente significativement le rapport signal sur bruit, le rapport signal sur fond ainsi que le 
SUVmax  par rapport à OSEM [143]. Le résultat est similaire pour les tumeurs médiastinales 
dans les cancers pulmonaires non à petites cellules [144]. 
Wangerin et al. ont également constaté que Q.Clear augmente la détectabilité des lésions 
dans le foie par rapport à OSEM et celle-ci reste similaire dans le poumon [145]. Les mêmes 
auteurs ont aussi constaté que la détectabilité est plus dépendante de la taille de la lésion 
avec Q.Clear qu’avec OSEM et que cette détectabilité augmente quand la taille de la lésion et 
le contraste augmentent [146]. 
Ahn et al. ont comparé les algorithmes OSEM et Q.Clear en effectuant des mesures sur trois 
fantômes différents (torse anthropomorphique, ovale et NEMA qualité image) ainsi que sur 
des images cliniques et des images hybrides, c’est-à-dire des images cliniques sur lesquelles 
sont ajoutées des lésions simulées. Il s’est avéré, qu’à bruit équivalent, Q.Clear améliore, sans 
altérer la qualité image ni générer des artéfacts, la fiabilité de la quantification des lésions par 
rapport à OSEM, particulièrement dans les zones sans bruit de fond comme les poumons 
[147]. 
Une étude sur fantôme et sur patients oncologiques injectés avec du 18F-FDG a été réalisée 
par Teoh et al. [18]. Ils ont mesuré que les coefficients de recouvrement et la variabilité du 
fond tels que définis dans les tests NEMA NU2-2012 pour la qualité image, diminuent quand 
β augmente. L’algorithme Q.Clear donne généralement des coefficients de recouvrement plus 
élevés et une variabilité du fond plus faible qu’OSEM. L’étude sur patients montre une 
meilleure détectabilité des lésions avec un β égal à 200 mais l’étude globale conclut à une 
valeur recommandée de 400 pour les patients oncologiques. 
L’algorithme Q.Clear apporte aussi plus de bénéfices pour les patients de poids élevé. L’étude 
sur le rapport signal sur bruit dans le foie montre que Q.Clear donne des résultats cohérents 
pour toute la gamme de poids et d’indice de masse corporelle (IMC) des patients alors que ce 
n’est pas le cas avec OSEM. La qualité image est aussi jugée meilleure pour les patients d’IMC 
élevé [148]. 
Une étude de Q.Clear a aussi été réalisée sur un TEP-TDM numérique (cristal scintillateur 
associé à un photomultiplicateur silicium (SiPM) pour des acquisitions de fantômes et de 
patients oncologiques par Lindström et al. [149]. A niveau de bruit équivalent, Q.Clear 
améliore le SUVmax, les rapports signal sur bruit et signal sur fond comparé à l’algorithme 
OSEM avec correction du temps de vol et permet de diminuer le temps d’acquisition pour une 
qualité d’image similaire. Il s’avère qu’il est difficile de définir une valeur de β optimale dans 
toutes les situations car des paramètres comme le temps d’acquisition, l’activité injectée 
(donc la statistique), la taille des lésions, la taille du champ de vue, etc… modifient cette valeur. 
Dans leur cas et en prenant en compte la globalité des critères, les auteurs ont estimé qu’une 
valeur de β égale à 400 était un choix optimal. 
Comme les radiopharmaceutiques utilisés présentent des différences de fixation et de bio-




du β. C’est par exemple le cas pour l’imagerie de récidives de cancer de la prostate avec du 
18F-Fluciclovine où une étude conclut qu’un β à 300 serait le meilleur compromis [150]. 
De même, concernant l’imagerie post-thérapeutique pour les traitements à l’Yttrium90 et sa 
particularité de faible statistique et donc de bruit important, Rowley et al. ont conclu que sur 
une machine temps vol, une reconstruction Q.Clear avec un β de 4000 était la reconstruction 
optimale [151]. 
Dans le cas de 68Ga-DOTATATE, 18F-FPPRGD, 18F-FLT et 18F-FSPG, le SUVmax a été mesuré sur la 
plus petite lésion détectée et les valeurs obtenues avec la reconstruction Q.Clear étaient 
significativement plus élevées qu’avec OSEM et la détectabilité meilleure [152]. 
Reynés-Llompart et al. ont étudié sur fantôme et sur patients, le comportement de Q.Clear en 
présence de statistiques de comptage et de rapport lésion sur fond différents [153]. Leur 
conclusion est que la valeur optimale de β est de 350 pour une acquisition oncologique au 18F-
FDG pour le torse et 200 pour le cerveau et qu’il faut adapter cette valeur en fonction de la 
zone étudiée puisque la statistique de comptage et le champ de vue sont différents. 
Lantos et al. ont testé l’algorithme Q.Clear avec différents radiopharmaceutiques et ont déduit 
que celui-ci surpasse OSEM pour les coefficients de recouvrement et l’uniformité dans les 
organes en adaptant la valeur du β. Les artéfacts et le bruit dans l’image peuvent être limités 
en utilisant un β supérieur à 350 [152]. 
Dans le cas d’examen au 68Ga-PSMA, sur la zone du pelvis et avec un système temps de vol, 
Voert et al. ont montré que le bruit de fond est plus faible et les valeurs de SUVmax plus élevées 
avec Q.Clear qu’avec OSEM pour une valeur de β optimale entre 400 et 550 [154]. 
Un tableau récapitulatif d’articles donnant des valeurs optimales de β dans différentes 





Etude Organe/ condition Système 
GEHC 
β optimal Référence 
Sah - 2014 Corps entier - 350-400 [141] 
Parvizi - 2015 Foie D.690 400 [19] 
Teoh - 2015 
Nodules 
pulmonaires 
D.690 400 [143] 
Teoh - 2015 Corps entier D.690 400 [18] 




Wangerin - 2015 Foie, poumon D.690 250-350-450 [145] 
Teoh - 2015 
Médiastin, 
poumon 
D.690 400 [144] 
Wangerin - 2016 Foie, poumon D.690 250-350-450 [146] 
Rowley - 2016 
Radiothérapie 
Yttrium-90 
D.710 4000 [151] 
Ferreira - 2016 Cerveau D.IQ 350 [155] 
Howard - 2017 
Nodules 
pulmonaires 
D.IQ 150 [156] 
Otani - 2017 Poumon D.IQ 500 [157] 










D.IQ 200 [159] 
Lindstrӧm - 2018 Corps entier D.MI 
400 
(267 pour la 
qualité image) 
[149] 
Teoh - 2018 Prostate D.710 300 [150] 












Spasic - 2018 Corps entier D.710 550 [160] 
Devriese - 2018 Corps entier D.710 400 [161] 
Messerli - 2018 Poumon D.MI 450-600 [162] 
Dolci - 2019 Corps entier D.IQ 350 [25] 












Anfinson - 2019 
Corps entier 
68Ga-DOTATATE 
D.MI 300 [164] 





Ces études montrent qu’il est difficile de trouver une valeur de β optimale, commune à toutes 
les situations. Cela dépend du système (une machine avec TOF semble nécessiter des β plus 
élevés que des machines sans TOF), des radiopharmaceutiques utilisés, car le contraste des 
images et le bruit diffèrent, ainsi que des préférences individuelles des médecins qui 
privilégient des images plus ou moins granuleuses.  
Malgré cela, deux tendances se dégagent :  
- une valeur de β autour de 350-400 pour des examens oncologiques standard au 18F-
FDG,  
- des valeurs de β plus variées dans des cas particuliers : suivant les organes (comme 










3 Optimisation des paramètres pour Q.Clear 
3.1 Premières expériences de Q.Clear à l’oncopole 
Le premier modèle clinique mondial du TEP-TDM Discovery IQ de GEHC a été installé en 2014 
dans notre service de médecine nucléaire à l’oncopole. Celui-ci est doté d’une couronne de 5 
anneaux de cristaux BGO, soit 26 cm de champ de vue, et sa conception le rend très sensible 
(sensibilité NEMA mesurée à 25,9 cps/kBq). En plus de ces bonnes performances (cf Annexe 
2), il est pourvu de l’algorithme de référence OSEM mais aussi du nouvel algorithme itératif 
de reconstruction appelé Q.Clear. Les publications sur ce dernier étaient alors peu 
nombreuses et aucune évaluation n’avait encore pu être réalisée en clinique sur ce modèle. 
Nous avons donc dû tester cette machine pour déterminer les paramètres d’acquisition et de 
reconstruction que nous allions utiliser en clinique. Les recommandations faites par le 
constructeur étaient d’utiliser un FOV de 70 cm avec une valeur de β à 450. 
Pour cela, de nombreuses acquisitions de fantômes ont été réalisées pour déterminer les 
paramètres d’acquisition (temps par pas mais aussi activité à injecter au patient) et de 
reconstruction qui nous semblaient optimaux afin de les appliquer ensuite en clinique.  
3.1.1 Matériels et méthodes 
Le fantôme utilisé est le fantôme corps CEI 61675-2 contenant 6 sphères de diamètre interne 
de 10, 13, 17, 22, 28 et 37 mm réparties en cercle dans un même plan autour d’un insert 
poumon non radioactif.  
• Toutes les sphères sont radioactives (ou chaudes) avec une activité volumique de 
17,8 kBq/mL et 22,8 kBq/mL. 
• Le rapport d’activité volumique entre les sphères et le fond est de 8,7 et 8,9 .  
• Une acquisition de 5 min/pas a été réalisée et reconstruite avec un FOV de 70 cm, en 
matrice 256 x 256. 
• Les reconstructions ont été effectuées avec les algorithmes : 
- OSEM (FWHM : 6,4 mm, 12 sous-ensembles) pour un nombre variable 
d’itérations (entre 2 et 25 itérations), 
- Q.Clear avec différentes valeurs de β (entre 150 et 1000).  
 
Les paramètres préconisés par le constructeur en clinique sont pour OSEM : FWHM : 6,4 mm, 
12 sous-ensembles, 5 itérations, correction de la PSF) et β = 450 pour Q.Clear.  
Les rapports suivants ont été calculés : 
-  pour chaque sphère en comparant l’activité volumique maximale de chaque sphère à 
celle théorique : Rsphère , 
- pour le fond en comparant l’activité volumique moyenne de 4 VOI avec l’activité 
théorique : Rfond.  
Le volume des sphères a aussi été comparé au volume théorique : Rvolume. L’analyse 
quantitative a été réalisée avec le logiciel PETVCAR de GEHC où un seuil fixe de 40% de la 




seuil a été choisi car c’est une valeur fréquemment proposée dans la littérature [165] [166] 
[167] [28]. 
Le rapport signal sur bruit (SNR) a aussi été calculé dans le fond en divisant l’activité volumique 
moyenne sur la déviation standard. 
Des mesures de la sphéricité ont été réalisées pour chaque sphère et chaque reconstruction 
(OSEM et QClear (β = 450)) grâce à l’outil Pyradiomics en seuillant les sphères de la même 
manière que précédemment. La formule de sphéricité est donnée par : 
 é-é = E')" ,  (3.1) 
3.1.2 Résultats 
Les images axiales du fantôme pour les reconstructions OSEM (VPHDS qui inclut la correction 
de la réponse du détecteur) et Q.Clear sont données en Figure 19 pour les paramètres de  
reconstruction préconisés par le constructeur. 
 
 
Figure 19 : Image axiale de fantôme CEI 61675-2 pour la reconstruction OSEM 
(5 itérations ; en haut) et Q.Clear (β = 450 ; en bas).  




Visuellement, nous constatons que le contraste est meilleur avec Q.Clear : l’insert poumon et 
les sphères du fantôme, notamment les plus petites, sont plus visibles, et le fond est plus 
homogène et lissé qu’avec OSEM. Nous notons une petite différence dans la forme des plus 
grosses sphères sur certaines coupes : celles reconstruites avec Q.Clear apparaissent moins 
sphériques et plus ovoïdes qu’avec OSEM. La valeur de β ne semblant pas influencer la forme 
des sphères, les mesures de sphéricité n’ont été effectuées que pour β = 450. Les résultats 
sont donnés dans le Tableau 6. 
 OSEM Q.Clear (β = 450) 
Sphère 10 mm 0,94 0,99 
Sphère 13 mm 0,96 0,98 
Sphère 17 mm 0,97 0,96 
Sphère 22 mm 0,93 0,92 
Sphère 28 mm 0,93 0,93 
Sphère 37 mm 0,92 0,92 
Tableau 6 : Mesures de sphéricité pour chaque sphère et chaque reconstruction. 
 
Les images de la même coupe axiale du même fantôme mais reconstruit avec OSEM et Q.Clear 
suivant des paramètres de reconstruction différents sont données en Figure 20. 
 
OSEM – 2 itérations 
 
OSEM – 5 itérations 
 
OSEM – 25 itérations 
Q.Clear, β = 150 Q.Clear, β = 450 Q.Clear, β = 1000 
Figure 20 : Coupes axiales d’un fantôme suivant OSEM (en haut) ou Q.Clear (en bas) pour 
différents paramètres de reconstruction. 
 
Les images de fantôme montrent bien l’augmentation du bruit quand le nombre d’itérations 
d’OSEM augmente. Pour un nombre identique d’itérations qu’OSEM (25 itérations), Q.Clear 




de β augmente. Pour une meilleure résolution de la petite sphère, la valeur de β ne doit donc 
pas être trop élevée comme c’est le cas pour β = 1000. 
Concernant la quantification, nous avons comparé les rapports avec la théorie pour l’activité 
volumique maximale et pour le volume pour les deux reconstructions en faisant varier le 
nombre d’itérations pour OSEM et la valeur de β pour Q.Clear. 
Les résultats pour l’activité volumique maximale sont donnés en Figure 21, Figure 22 et Figure 
24 et Figure 24. Ceux pour l’activité volumique moyenne du fond sont donnés dans le Tableau 
7 et Tableau 8. 
 
Figure 21 : Rapport de l’activité volumique maximale comparée à celle théorique pour 
OSEM suivant le nombre d’itérations et le diamètre des sphères. 
 
 
Nombre d’itérations 2 4 6 15 25 
Rfond (%) 97,7 97,3 98,4 98,4 110,9 
Tableau 7 : Rapport de l’activité volumique moyenne pour le fond comparée à celle 


















































Figure 22 : Rapport de l’activité volumique maximale comparée à celle théorique pour 




Valeur de β 150 350 450 650 1000 
Rfond (%) 97,3 96,9 98,1 99,2 96,9 
Tableau 8 : Rapport de l’activité volumique moyenne pour le fond comparée à celle 




















































Figure 23 : Rapport de l’activité volumique maximale comparée à celle théorique pour 
OSEM et Q.Clear en fonction du SNR et de la taille des sphères. 
 
 
Figure 24 : Rapport de l’activité volumique maximale comparée à celle théorique pour 

















































Les Figure 21 à Figure 24 représentent les rapports de l’activité volumique maximale de 
chaque sphère à l’activité théorique suivant les paramètres de reconstruction. Nous 
constatons que les valeurs mesurées pour une reconstruction OSEM avec 2 itérations sont 
significativement plus basses que celles mesurées avec un nombre supérieur d’itérations 
surtout pour les plus petites sphères. Concernant Q.Clear, plus la valeur de β augmente, plus 
ce rapport diminue. Le rapport de l’activité volumique maximale de chaque sphère à l’activité 
théorique diminue quand le rapport signal sur bruit augmente et cela est d’autant plus 
important que la taille de la sphère diminue. 
Exceptée pour les deux plus petites sphères et OSEM avec seulement 2 itérations, l’activité 
volumique maximale est généralement surestimée par rapport à l’activité théorique et cela se 
vérifie pour les deux algorithmes. 
L’activité volumique moyenne mesurée pour le fond est correcte à moins de 3,1 % près par 
rapport à l’activité volumique moyenne théorique du fond sauf pour OSEM utilisé avec 25 
itérations où l’activité volumique moyenne est surestimée de presque 11%.  
Pour les paramètres de reconstruction utilisés en clinique c’est-à-dire 4-6 itérations pour 
OSEM et β autour de 450 pour Q.Clear, les valeurs d’activité volumique maximale sont 
globalement plus élevées avec Q.Clear qu’avec OSEM sauf pour les deux plus grosses sphères 
où elles sont similaires. Pour le fond, l’activité volumique moyenne entre les deux 
reconstructions est semblable.  
Les Figure 25 et  Figure 26 présentent les rapports entre les volumes mesurés et ceux 
théoriques en fonction du diamètre des sphères et du nombre d’itérations pour OSEM. 
 
Figure 25 : Rapport entre le volume mesuré et théorique pour OSEM 











































Figure 26 : Zoom de la Figure 25. 
 
Le volume mesuré pour la plus petite sphère peut être très éloigné du volume réel surtout 
lorsque le nombre d’itérations est faible. Pour les plus grosses sphères, il a tendance à 
s’améliorer quand le nombre d’itérations augmente.  
 
Les résultats pour Q.Clear sont donnés en Figure 27 et Figure 28. QCx correspond à une 










































Figure 27 : Rapport entre le volume mesuré et théorique pour Q.Clear  




















































































Tout comme pour les reconstructions faites avec l’algorithme OSEM, le volume de la plus 
petite sphère peut être très éloigné du volume réel notamment avec une valeur de β égale 
à 1000 pour Q.Clear. Pour les sphères de diamètre supérieur à 15 mm, l’estimation du volume 
est meilleure quand le diamètre des sphères augmente et il est semblable quelle que soit la 
valeur de β.  
La Figure 29 regroupe sur un même graphique les rapports entre la mesure et la théorie pour 
le volume suivant le diamètre des sphères, pour les algorithmes OSEM et Q.Clear avec des 
paramètres fréquemment utilisés en clinique. 
 
Figure 29 : Rapport entre le volume mesuré et théorique pour OSEM et Q.Clear  
avec des paramètres couramment utilisés en clinique. 
 
Pour les valeurs utilisées en clinique (OSEM entre 4 et 6 itérations et β entre 350 et 450 pour 
Q.Clear) et pour les sphères de diamètre supérieur à 15 mm, les volumes entre Q.Clear et 
OSEM sont similaires. 
L’évolution du rapport signal sur bruit dans le fond en fonction des paramètres de 













































Figure 30 : Evolution du SNR pour chaque algorithme en fonction des paramètres de 
reconstruction. 
 
La Figure 30 montre la dégradation du SNR donc l’augmentation du bruit avec OSEM quand le 
nombre d’itérations augmente et à l’inverse l’amélioration du SNR avec Q.Clear quand la 
valeur de β augmente. 
3.1.3 Discussion et conclusion 
Visuellement, la reconstruction Q.Clear apporte plus d’homogénéité dans les zones uniformes 
et un meilleur contraste entre les sphères et l’insert poumon ou le fond. Certaines sphères 
apparaissent un peu déformées sur certaines coupes mais les calculs de sphéricité sur chaque 
sphère segmentée avec un seuil à 40% de la valeur du maximum, ne montrent pas de réelles 
différences avec OSEM.  
Comme pour tout algorithme, il s’agit donc de trouver le meilleur compromis entre la qualité 
image (bruit, résolution spatiale) et la quantification (exactitude des activités volumiques et 
des volumes) pour l’algorithme Q.Clear. Des valeurs de β autour de 350-450 semblent être 
appropriées pour une utilisation clinique et donnent des résultats au moins semblables à ceux 
retrouvés avec l’algorithme de référence OSEM. Ces résultats sont aussi retrouvés par Teoh 
et al. sur un autre système [18]. 
Les activités volumiques maximales mesurées dans les sphères sont surestimées avec les deux 































































élevés avec Q.Clear. Ces résultats sont retrouvés par Yamaguchi et al. [168] et Kidera et al. 
[169] et Prieto et al. [170] sur d’autres systèmes et seraient liés à la correction de la PSF.  
 Le volume mesuré des sphères est dépendant de la méthode de segmentation [171] [172] et 
est très difficile à estimer pour les sphères de taille inférieure à 2-3 fois la résolution spatiale 
à cause de l’effet de volume partiel [173]. Ceci est accentué lorsque le contraste avec le fond 
est faible. Il est difficile d’en tirer des conclusions fiables pour ces structures et visuellement 
le volume délinéé des petites sphères ne correspond pas à la sphère réelle dans certains cas. 
Pour les plus grosses sphères, les volumes estimés sont similaires entre les algorithmes OSEM 
et Q.Clear utilisés avec des paramètres de reconstruction adaptés à la clinique. Toujours avec 
des paramètres cliniques, Q.Clear améliore le rapport signal sur bruit par rapport à OSEM. 
Il faut noter qu’une des causes des incertitudes des mesures est aussi lié à la préparation des 
fantômes remplissables [174]. 
En conclusion, il semble que Q.Clear peut être utilisé en clinique et apporte en plus une 
meilleure homogénéité des zones uniformes et un meilleur rapport signal sur bruit par rapport 
à l’algorithme OSEM. 
 
3.2 Influence de la taille de la matrice  
La taille du voxel, et donc celle de la matrice de reconstruction, est importante en TEP 
puisqu’elle affecte l’image qualitativement et quantitativement. Une faible résolution spatiale 
provoque un effet de volume partiel et la détection des petites lésions sera plus difficile car 
elles apparaitront plus larges et le SUV sera plus faible. Koopman et al. [175] et Li et al. [176] 
ont démontré l’intérêt d’utiliser des matrices à petits voxels même si cela a l’inconvénient 
d’augmenter le bruit dans les images puisqu’il y aura moins de coups par voxel. 
Nous nous sommes donc intéressés à l’influence de la taille de voxel à champ de vue constant 
pour des reconstructions faites avec Q.Clear.  
3.2.1 Matériels et méthodes 
3.2.1.1 Etude sur fantôme 
Nous avons réalisé sur le Discovery IQ l’acquisition d’images du fantôme corps IEC 61675-2 
comprenant l’insert poumon non radioactif et les 6 sphères. Les deux plus grosses sphères 
sont non radioactives. Ce fantôme est constitué de 68Ge et le rapport entre les 4 sphères 
radioactives et le fond est de 3,91 et l’activité volumique des sphères est de 16,2 kBq/mL au 
moment de l’acquisition. 
Nous avons réalisé des reconstructions avec Q.Clear pour des matrices de reconstruction de 
128 x 128 et 256 x 256, un FOV de 70 cm (FOV conseillé par le constructeur) et plusieurs 
valeurs de β. 
Les images ont été analysées grâce à un logiciel interne à la machine appelé « NEMA analysis 
tool »,  qui mesure pour chaque sphère le recouvrement du contraste (« contrast recovery » 




(« lung error » = LE). Des régions d’intérêt (ROI) sont positionnées automatiquement autour 
de chaque sphère et 12 ROI de chaque taille de sphère sont positionnées dans le fond sur 5 
coupes successives centrées sur la coupe centrale. 
Toutes ces variables sont calculées suivant les formules du test qualité image NEMA NU2-2012 
[177] et sont : 
• CR pour une sphère chaude j : 
 4/ = ,/ ,/ 
  
 ∗ 
  %  (3.2) 
Où  
CH,j est la moyenne des coups dans la ROI pour la sphère j 
CB,j est la moyenne des coups dans le fond pour la sphère j 
aH est la concentration radioactive des sphères chaudes 
aB est la concentration radioactive du fond 
 
 
• CR pour une sphère froide j :  
 4/ = k
 − ,/,/m ∗ 
  %  (3.3) 
Où  
CC,j est la moyenne des coups dans la ROI pour la sphère j 
CB,j est la moyenne des coups dans les 60 ROI du fond pour la sphère j 
 
• BV pour une sphère j : 
 '/ = %/,/ ∗ 
  %  (3.4) 
Où SDj est la déviation standard des coups dans le fond pour la sphère j calculée par : 
 %/ = ∑ ,/, − ,/"^
  − 
   (3.5) 
Où la somme est calculée sur les K=60 régions d’intérêt. 
 
• Lung error LEi dans la coupe i : 
 + = ,, ∗ 
  %  (3.6) 
Où 
Cp,i est la moyenne des coups dans la ROI de l’insert poumon 
CB,37mm est la moyenne des coups dans les 60 ROI de 37 mm placées dans le 
fond 
 
3.2.1.2 Etude sur patient 
Les images de 24 patients oncologiques, injectés avec du 18F-FDG (activité pondérale moyenne 




valeur de β utilisée en clinique, mais avec une taille de matrice de 128 x 128 et de 256 x 256. 
L’acquisition TEP était de 2 min/pas, valeur utilisée en routine clinique. 
Pour chaque reconstruction, le SUVmean et la déviation standard (SD) dans le foie ont été 
mesurés sur une région d’intérêt de référence, homogène, placée automatiquement par le 
logiciel PETVCAR©. Le rapport signal sur bruit (SNR) a alors été calculé en divisant le SUVmean 
par la SD dans le foie. Le SUVmax et le SUVpeak ont été mesurés dans 21 lésions.  
Un test des rangs signés de Wilcoxon a été effectué pour comparer le SUVmean, SNR, SUVmax et 
SUVpeak. Une p-value de moins de 0,05 est considéré comme statistiquement significative. 
 
3.2.2 Résultats 
3.2.2.1 Etude sur fantôme 
Les résultats des contrast recovery (CR), background variability (BV) et lung error (LE)  pour le 
FOV 70 cm, 2 tailles de matrice et plusieurs valeurs de β sont donnés dans le Tableau 9. 
 
Valeur de β 150 300 400 450 
Taille de la 
matrice de 
reconstruction 
128 256 128 256 128 256 128 256 
CR 10 mm 24,3 25,3 17,1 17,5 14,3 14,6 13,3 13,5 
CR 13 mm  47,9 49,1 40,4 40,9 36,1 36,9 34,4 35,1 
CR 17 mm 59,6 62,4 54,9 56,2 51,9 52,6 50,4 51 
CR 22 mm 64,3 67,5 61,9 64,3 60 62,4 59,2 61,5 
CR 28 mm 70,5 72,4 66,7 68,2 64,2 65,9 63,1 64,8 
CR 37 mm 79 80,8 76,6 78 75 76,4 74,3 75,6 
BV 10 mm 4,5 4,5 3,2 3,4 2,9 3 2,8 2,9 
BV 13 mm  4 3,9 3 3,1 2,7 2,7 2,6 2,7 
BV 17 mm 3,4 3,2 2,6 2,7 2,4 2,4 2,4 2,4 
BV 22 mm 2,9 2,7 2,3 2,3 2,2 2,2 2,2 2,1 
BV 28 mm 2,5 2,3 2,1 2 2 1,9 2 1,9 
BV 37 mm 2,1 1,9 1,9 1,8 1,8 1,7 1,8 1,7 
Lung error 14,1 13,6 14,6 14 15,1 14,3 15,3 14,5 
Tableau 9 : Valeurs de CR, BV et LE suivant la taille de la matrice de reconstruction pour 
plusieurs valeurs de β avec Q.Clear (FOV 70 cm). 
 
3.2.2.2 Etude sur patient 
Quantitativement, l’écart maximum entre le SUVmean dans le foie entre la reconstruction avec 
la matrice 128 x 128 et 256 x 256 est de 2,8 % (moyenne SUVmean_128 = 2,622 ; moyenne 
SUVmean_256 = 2,624) mais la différence de SUVmean n’est pas statistiquement significative 
(p = 0,7). Concernant le SNR dans le foie, il est en moyenne de 10,22 avec la matrice 128 x 128 
et 10,41 avec la matrice 256 x 256 mais la différence n’est pas statistiquement significative 




Pour les lésions, dont le volume est compris entre 0,5 et 18 cm3, le SUVmax est statistiquement 
plus élevé avec la matrice 128 x 128 (moyenne du SUVmax = 11,8 avec la matrice 128 x 128 et 
10,7 avec la matrice 256 x 256) mais le résultat inverse est observé avec le SUVpeak (moyenne 
du SUVpeak = 7,3 avec la matrice 128 x 128 et 7,7 avec la matrice 256 x 256). Si les lésions de 
taille inférieure à 10 mm sont exclues, l’écart maximum pour le SUVmax passe de 35% à 16%. 
Visuellement, les contours des lésions sont incontestablement mieux définis avec la matrice 
256 x 256 qu’avec la matrice 128 x 128, notamment les bords qui n’apparaissent pas 
« crantés » et le contraste est souvent plus important, comme le montre la  Figure 31. 
Matrice 128 x 128 Matrice 256 x 256 
 Figure 31 : Coupes axiales d’un patient injecté avec du 18F-FDG. Images reconstruites avec 
une matrice 128 x 128 à gauche et 256 x 256 à droite. 
 
3.2.3 Discussion et conclusion 
Ces résultats montrent que la matrice de reconstruction 256 x 256 doit être utilisée avec 
Q.Clear par rapport à celle de 128 x 128 sans dégradation sur les valeurs de recouvrement du 
contraste (CR), de la variabilité du fond (BV) et de l’erreur sur l’insert poumon (LE). Les CR sont 
même légèrement supérieurs et les BV légèrement inférieurs avec une matrice de 256 x 256 
par rapport à celle de 128 x 128 lorsque la valeur de β diminue ce qui inciterait, pour un FOV 
de 70 cm, à utiliser la taille de matrice de 256 x 256 avec une valeur de β la plus faible possible. 
L’étude clinique confirme que la matrice 256 x 256 peut être utilisée avec Q.Clear sans perte 
d’information diagnostique avec en plus une meilleure qualité visuelle car la résolution 
spatiale et le contraste sont meilleurs. Le SUVmean sur le foie est similaire pour les 2 
reconstructions ce qui est important puisqu’il sert de valeur de référence pour comparer les 
SUV des lésions [178]. Bien que la diminution de la taille du voxel entraîne moins de coups 
dans celui-ci et donc intrinsèquement plus de bruit, la régularisation du bruit avec Q.Clear 
compense cela et permet d’obtenir un SNR légèrement plus élevé. Le SUVpeak est 
significativement plus élevé avec la matrice 256 x 256 car l’effet de volume partiel est 
moindre, surtout pour les lésions inférieures à trois fois la résolution spatiale de l’image. Le 
SUVpeak est moins affecté par la taille de la matrice que le SUVmax ce qui est conforme à l’étude 
de Lodge et al. [179]. Par contre, le SUVmax est significativement plus faible avec la matrice 




observé sur fantôme. Cela confirme la fragilité de la mesure du SUVmax qui n’est basée que sur 
un seul voxel [40] et la non fiabilité des métriques sur de petites lésions (coefficients de 
recouvrement faibles).  
En conclusion, la qualité d’image nettement améliorée et des métriques proches pour une 
utilisation clinique font que la matrice 256 x 256 est utilisée dans tous les autres chapitres. 
3.3 Variation de la valeur de β en fonction du FOV 
Une autre façon d’améliorer la résolution spatiale est de faire varier le champ de vue (FOV) en 
fonction de la corpulence du patient afin de réduire la taille des voxels. Par défaut, le FOV 
maximal de 70 cm est utilisé et la recommandation du constructeur était alors d’utiliser une 
valeur de β égale à 450 pour notre système.  
Nous avons alors réalisé plusieurs acquisitions de fantôme pour comprendre si la valeur du β 
devait être modifiée avec le FOV et si oui comment. Naturellement, comme la taille du voxel 
va diminuer avec le FOV, le nombre d’événements dans ce voxel sera plus faible et le bruit 
plus important. 
3.3.1  Matériels et méthodes 
3.3.1.1 Etude sur fantôme 
Nous avons réalisé sur le Discovery IQ l’acquisition du fantôme corps IEC 61675-2 avec les 6 
sphères et l’insert poumon non radioactif. Les deux plus grosses sphères sont non 
radioactives. La concentration radioactive des 4 plus petites sphères au moment de 
l’acquisition est de 13,4 kBq/mL et le rapport avec le fond est de 3,99.  
Les reconstructions ont été réalisées pour des FOV de 50, 60 et 70 cm en faisant varier la 
valeur du β entre 150 et 450 par pas de 50, pour une taille de matrice de 256 x 256. L’analyse 
a été réalisée grâce au logiciel interne à la machine en utilisant les mêmes variables que celles 
décrites au paragraphe 3.2.1.1. 
3.3.1.2 Etude sur patient 
Lors de l’acquisition du topogramme ou « scout view » du patient, le manipulateur va choisir 
la taille de FOV la plus petite possible entre 50 cm, 60 cm et 70 cm pour s’adapter à sa 
corpulence. 
Trois médecins nucléaires expérimentés ont ensuite comparé en aveugle la qualité image de 
30 examens TEP corps entier au 18F-FDG (159 MBq et 2,1 MBq/kg injectés en moyenne) 
reconstruits avec des valeurs de β variant entre 250 et 450. Ils ont évalué visuellement la 
qualité image globale, l’homogénéité dans le foie, la présence d’artéfacts, le contraste et le 
bruit. A la suite de cette étude, ils nous ont indiqué leur préférence de visualisation. 
3.3.2 Résultats  
3.3.2.1 Etude sur fantôme 
Les résultats des acquisitions du fantôme corps reconstruit pour le FOV 50 cm et différentes 




présentons que les résultats de fantôme pour le FOV 50 cm car ceux-ci sont similaires pour les 
deux autres FOV de 60 et 70 cm.  
 
 
Figure 32: Coefficient de recouvrement avec OSEM et Q.Clear pour différentes valeurs de β 
en fonction de la taille des sphères pour le FOV 50 cm. 
 
Nous constatons que les coefficients de recouvrement sont d’autant meilleurs que la valeur 
de β est faible et ceci est d’autant plus vrai que la taille des sphères est petite. Ceci s’explique 
par le fait que plus la valeur de β est élevée, plus l’image sera lissée. La reconstruction OSEM 
permet d’obtenir des meilleurs coefficients de recouvrement pour les petites sphères (10 et 
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Figure 33 : Background variability avec OSEM et Q.Clear pour différentes valeurs de β en 
fonction de la taille des sphères pour le FOV 50 cm. 
 
La Figure 33 montre que la valeur de β importe peu pour le background variability sur les 
grosses sphères. Par contre, plus la sphère est petite, plus une valeur de β élevée permet de 
diminuer le background variability ce qui est normal puisque l’image sera plus lissée. Nous 
constatons aussi l’apport de Q.Clear sur OSEM car quelle que soit la valeur de β choisie, le BV 
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Figure 34 : Lung error pour Q.Clear (β = 150 et 350) et OSEM pour le FOV 50 cm. 
 
La Figure 34 ne présente que l’erreur sur l’insert poumon pour une valeur de β égale à 150 et 
350 car les mesures pour les autres valeurs de β sont similaires. Nous constatons que Q.Clear 
permet de diminuer le lung error par rapport à OSEM. 
Les rapports pour les coefficients de recouvrement et le background variability entre les 
différents FOV et les valeurs de β choisies en clinique sont donnés dans le Tableau 10. 
 




CR BV CR BV 
Sphères 
chaudes 
10 96,2% 100% 91,1% 94,1% 
13 97,2% 100% 93,8% 96,8% 
17 99,4% 100% 97,8% 96,3% 
22 99,5% 100% 98,6% 100% 
Sphères 
froides 
28 99,6% 100% 98,4% 100% 
37 100% 100% 99,1% 100% 
Tableau 10 : Rapport des coefficients de recouvrement (CR) et background variability (BV) 
pour les reconstructions cliniques. 





















Lung error pour le FOV 50 cm




3.3.2.2 Etude clinique 
Lors de l’étude clinique, 64% des patients ont été imagés avec un FOV de 60 cm, 17% avec un 
FOV de 50 cm et 19% avec un FOV de 70 cm. 
Un exemple de reconstruction avec 4 valeurs de β  différentes est donné en Figure 35 pour un 
patient imagé avec un FOV de 50 cm. Les valeurs de β les plus faibles comme β = 150 ont été 
éliminées immédiatement par les médecins car les images ont été jugées trop granuleuses et 
inutilisables pour une interprétation. Les valeurs de β trop élevées (> 500) ont aussi été 







Figure 35 : Coupes coronales de patient injecté avec du 18F-FDG, imagé avec un FOV de 




Le résultat de l’étude sur patient nous a surpris car contrairement à ce que nous pensions 
initialement, il s’est avéré que les médecins préféraient un β plus faible quand le FOV 
diminuait alors que la diminution de statistiques dans un voxel plus petit nous aurait laissé 
penser le contraire.  
Les valeurs finalement retenues en clinique pour des examens oncologiques corps entier sont 
données dans le Tableau 11. 




Tableau 11 : Valeurs de β utilisées en clinique en fonction du FOV. 
 
La Figure 36 présente le cas d’un examen de parathyroïdes effectués après injection de 18F-
choline pour lequel l’objectif est de détecter des parathyroïdes ectopiques dont les 
dimensions sont le plus souvent de l’ordre de 3 à 4 mm. Dans ce cas, une reconstruction 
centrée avec un FOV de 30 cm et l’algorithme Q.Clear avec un β égal à 200 est toujours 
réalisée : les images avec le plus petit FOV sont plus granuleuses (comme le β est plus faible) 
mais mieux définies dans le but d’une meilleure interprétation par le médecin nucléaire. 
 
 
FOV = 50 cm, Q.Clear (β = 350) 
 
FOV = 30 cm, Q.Clear (β = 200) 
Figure 36 : Reconstruction de coupe coronale pour un examen de parathyroïdes à la 18F-
choline pour 2 FOV et 2 valeurs de β différentes. 
 
3.3.3 Discussion et conclusion 
Comme la taille des voxels intervient dans la fonction de pénalité et un FOV plus petit permet 
une meilleure résolution, nous nous sommes intéressés à l’influence de la valeur du β en 




La première étude sur fantôme nous a permis de constater que pour un FOV donné, changer 
la valeur du β dans un intervalle utilisé en clinique (150 à 450) a peu d’influence sur le 
background variability et le lung error. Par contre pour obtenir un meilleur coefficient de 
recouvrement, il faudrait choisir un β le plus faible possible. 
Nous avons ensuite généré plusieurs reconstructions avec différentes valeurs de β pour 30 
patients venus pour un examen au 18F-FDG. Même si l’aspect des images ne change pas de 
façon flagrante, les valeurs de β optimales demandées par nos médecins nucléaires étaient de 
350 pour un FOV de 50 cm, 400 pour un FOV de 60 cm et 450 pour un FOV de 70 cm. Nous 
constatons que nos médecins ne souhaitent pas avoir des images trop lissées, ni trop 
granuleuses car les valeurs de β ne sont pas extrêmes, mais ce choix est très subjectif. Nous 
observons que l’étude sur fantôme ne permet pas d’extrapoler ce qu’il se passe en clinique 
car des valeurs de β plus faibles auraient pu être attendues. L’étude sur fantôme nous permet 
de valider l’utilisation de plusieurs FOV et de valeurs différentes de β suivant la corpulence du 
patient puisque les métriques (CR et BV) restent semblables. 
Contrairement à ce que nous pensions initialement, pour l’utilisation clinique il est préférable 
de diminuer la valeur du β en fonction du FOV. En effet, même si la diminution de la taille du 
voxel augmente le bruit dans chacun d’eux puisqu’il y a moins d’événements, le bruit natif lié 
à l’atténuation et le diffusé est moindre puisque les patients sont alors moins corpulents. 
De cette étude, nous pouvons dire que l’utilisation de fantômes existants comme le fantôme 
corps CEI 61675-2 pour établir des règles utilisables en clinique a ses limites. En effet, les 
acquisitions de fantômes sont souvent réalisées sur un seul pas (donc sans pas de 
recouvrement) et les phénomènes d’atténuation et de diffusé ne semblent pas parfaitement 
reproductibles. Il est donc indispensable de valider cliniquement ce qui peut être déduit 
d’acquisitions de fantômes. Le choix de l’apparence des images est aussi très subjectif et est 
très dépendant du médecin nucléaire, même si nous avons réussi à trouver un consensus 
entre nos médecins. Cette subjectivité peut expliquer les différences entre nos valeurs 








4 Utilisation de Q.Clear en clinique 
Grâce à la grande sensibilité de notre système TEP couplée à la régularisation du bruit par 
Q.Clear, un signal d’entrée plus bruité semble acceptable et nous nous sommes interrogés sur 
les modifications que nous pouvions accepter en clinique. 
4.1 Optimisation de la posologie 
Afin d’adapter l’exposition du patient au niveau aussi faible que possible, tout en conservant 
l’apport diagnostic de l’examen, nous avons effectué un travail d’optimisation concernant 
l’activité administrée au patient. Comme le taux de randoms augmente avec la corpulence du 
patient et le carré de l’activité et peut représenter jusqu’à 50 % des événements mesurés, la 
qualité image en sera directement impactée : un signal moins bruité est toujours préférable à 
un signal plus bruité auquel beaucoup de corrections seront appliquées. 
4.1.1 Matériels et méthodes 
4.1.1.1 Etude sur fantôme 
Afin de tester les performances de la machine, nous avons réalisé l’acquisition d’un fantôme 
corps CEI 61675-2 avec le couvercle contenant les 6 sphères mais sans l’insert poumon 
pendant plusieurs heures donc avec des niveaux de statistique de comptage très différents. 
Les 6 sphères sont radioactives avec un ratio avec le fond de 4. L’activité initiale du fantôme 
est de 600 MBq. Des acquisitions successives du fantôme, de 10 minutes par pas toutes les 
heures, en list mode pendant 18 heures consécutives ont été enregistrées. Comme nous avons 
enregistré en list mode, nous avons reconstruit les données pour simuler un temps 
d’acquisition de 2 min/pas, avec la reconstruction OSEM et Q.Clear (β = 450). Comme en 
clinique le SUVmax est très largement utilisé, l’activité volumique maximale, corrigée de la 
décroissance radioactive, a été mesurée dans chaque sphère pour chaque acquisition. Les 
coefficients de variation (rapport de l’écart-type à la moyenne) ont été calculés pour chaque 
sphère et chacun des deux algorithmes afin d’estimer la dispersion. 
4.1.1.2 Etude clinique 
Ayant optimisé les paramètres d’acquisition et de reconstruction en fonction de la corpulence 
du patient, il nous a semblé évident d’optimiser aussi l’activité qui lui est administrée. Pour 
cela, le temps d’acquisition pour un examen standard a été fixé à 2 minutes par pas afin de 
répondre aux exigences médico-économiques (répondre à la demande médicale dans un délai 
raisonnable et rentabiliser financièrement l’équipement). 
Les posologies fixes ou celles couramment utilisées mais qui ne prennent en compte que le 
poids du patient ne nous semblent pas optimales. En effet, un homme de 80 kg pour 1m80 
n’aura pas du tout la même corpulence qu’une femme de même poids mais ne mesurant 
qu’un 1m60. Ainsi, les phénomènes d’atténuation, de diffusion et d’aléatoires seront 
différents entre ces deux patients. 
Nous avons choisi, pour le 18F-FDG, une activité pondérale pour un patient standard de 2 




par pas fixé et de la radioprotection du patient) ce qui est une valeur basse comparée aux 
données de la littérature  (cf Tableau 1). Nous avons ensuite calculé l’activité à injecter en 
considérant l’indice de masse corporelle (IMC) du patient comparé à son IMC « idéal ». Cette 
activité est limitée au maximum à 400 MBq en France et si le calcul donne une valeur 
supérieure, le temps par pas est adapté. 
L’indice de masse corporelle est donné par la formule suivante : 
  = ))	"  (4.1) 
 
L’IMC « idéal » est calculé à partir du poids « idéal » du patient, donné par la formule de 
Devine [180] : 
 é) =  + ",  × ))	 , "! −   (4.2) 
Avec C = 50 pour un homme et 45,5 pour une femme. 
L’activité à injecter au patient sera alors calculée de la façon suivante : 
 ,-. = "	. 
 × 	 × é) (4.3) 
 
Nous l’appellerons la posologie « personnalisée ». 
Une évaluation a été réalisée en rétrospectif sur 15 patients de poids compris entre 65 et 75 kg 
(majorité de nos patients) et d’IMC compris entre 21,6 et 33,3. 5 patients ont eu une posologie 
fixe autour de 1,8 MBq/kg et 10 ayant eu une posologie calculée selon la formule (4.3). Les 
examens ont été anonymisés, classés aléatoirement et revus par 3 médecins nucléaires. Ils 
ont évalué pour chaque examen sur une échelle de 0 à 5 (0 : très mauvais, 5 : excellent) la 
résolution spatiale, la résolution en contraste, le niveau de bruit et estimé la confiance dans 
leur diagnostic. Le total de la résolution spatiale, résolution en contraste et niveau de bruit a 
été calculé. La note concernant la confiance dans le diagnostic n’a pas été intégrée car elle 
dépend aussi du cas clinique. 
 
4.1.2 Résultats 
4.1.2.1 Etude sur fantôme 
Les mesures des activités volumiques maximales (corrigées de la décroissance radioactive) 
pour chaque sphère et pour chaque acquisition de 2 min/pas pendant 18 heures consécutives 






Figure 37 : Mesure de l’activité volumique maximale de chaque sphère en fonction du 
temps pour la reconstruction OSEM (activité volumique réelle : 181 kBq/mL). 
 
 
Figure 38 : Mesure de l’activité volumique maximale de chaque sphère en fonction du 













































































Les coefficients de variation (CV) ont été calculés pour chaque sphère et chaque algorithme 
et sont donnés dans le Tableau 12. 
Diamètre de la 
sphère (mm) 
10 13 17 22 28 37 
CV OSEM (%) 4,5 3,9 4,1 4,9 2,5 2,2 
CV Q.Clear (%) 2,3 2,4 2,6 3,8 1,5 1,1 
Tableau 12 : Coefficients de variation pour chaque sphère et chaque algorithme. 
 
Nous observons une meilleure stabilité des valeurs dans le temps avec Q.Clear par rapport à 
OSEM et celle-ci est d’autant meilleure que le diamètre des sphères augmente. 
4.1.2.2 Etude clinique 
La posologie du 18F-FDG prenant en compte le poids idéal a été appliquée sur 10146 patients 
à ce jour : 5355 femmes et 4791 hommes. La posologie moyenne est alors de 2,3 ± 0,32 MBq/ 
kg pour les femmes (IMC moyen de 25) et 2,12 ± 0,49 MBq/kg pour les hommes (IMC 
moyen de 25,6). 
Concernant l’étude rétrospective sur 15 patients, la moyenne et l’écart-type des notes sont 
donnés dans le Tableau 13. Seuls 13 examens ont été analysés par un des médecins car un 
















Fixe 3,6 ± 0,3 3,8 ± 0,2 3,1 ± 0,7 3,7 ± 0,5 10,5 ± 2,6 
Personnalisée 3,9 ± 0,3 4,1 ± 0,3 4,1 ± 0,5 4,1 ± 0,4 12,1 ± 2,2 
Tableau 13 : Moyenne et écart-type des notes des médecins concernant des critères de 
qualité image. 
Note sur 5 pour les 4 premiers critères et sur 15 pour le total. 
Les notes obtenues lorsque la posologie « personnalisée » est utilisée sont supérieures à celles 
obtenues lorsque la posologie fixe l’est et l’écart est plus important pour le niveau de bruit. 
 
4.1.3 Discussion et conclusion 
Les acquisitions du fantôme corps pendant 18 heures nous ont permis de vérifier la gamme 
d’activité utilisable et même avec très peu d’événements, le système reste performant et 
permet la détection des sphères et leur quantification. Ce bon résultat est obtenu aussi bien 
avec OSEM qu’avec Q.Clear mais est meilleur avec Q.Clear (cf. Tableau 12). Cela devrait 
permettre de diminuer l’activité à injecter au patient.  
L’étude rétrospective effectuée pour comparer l’utilisation d’une posologie fixe à une 
posologie personnalisée a ses limites. Tout d’abord le nombre d’examens comparés est faible 




De plus, la posologie fixe utilisée est autour de 1,8 MBq/kg alors qu’il aurait été souhaitable 
qu’elle soit plutôt à 2 MBq/kg mais cela n’a pas été rendu possible pour des questions 
pratiques. Les premiers résultats semblent malgré tout encourageants et une posologie 
personnalisée semble préférable à une posologie fixe. Nous réfléchissons à faire une étude 
prospective, sur plus de patients et sur une gamme élargie d’IMC pour confirmer ou non ce 
résultat. 
Comme cela a été mentionné au paragraphe 1.1.2, une activité pondérale de 18F-FDG de 
l’ordre de 2 MBq/kg pour un temps d’acquisition de 2 min/pas est très faible comparé à ce 
qu’il se fait habituellement en clinique. Notre posologie personnalisée permet de moduler 
l’activité en fonction de la corpulence du patient en favorisant la radioprotection du patient 
pour les plus faibles IMC, sans pénaliser la qualité image des plus forts. Cela est aussi très 
positif pour la radioprotection du personnel. Pour les patients corpulents, Masuda et al. ont 
montré qu’il est préférable d’augmenter le temps d’acquisition par pas plutôt que l’activité 
injectée [11], mais cela est plus difficile à mettre en pratique en routine clinique. Nous le 
faisons malgré tout lorsque l’activité à injecter dépasse la limite des 400 MBq.  
 
4.2 Evaluation clinique de l’impact de Q.Clear sur les métriques en TEP FDG 
Après avoir déterminé la posologie pour les patients injectés avec du 18F-FDG et optimisé les 
paramètres d’acquisition et de reconstruction, nous avons réalisé une étude clinique 
rétrospectivement sur 102 patients oncologiques afin de comparer les reconstructions OSEM 
et Q.Clear.  
La TEP étant une imagerie quantitative, nous nous sommes intéressés aux métriques utilisées 
par les médecins nucléaires en clinique : le SUVmean et le rapport signal sur bruit (SNR) ont été 
mesurés sur une zone homogène du foie pour déterminer la qualité image, le SUVpeak et le 
volume ont été mesurés sur des lésions. 
Nous avons constaté que le SNR médian était significativement plus élevé avec Q.Clear et ceci 
d’autant plus que l’indice de masse corporelle du patient augmente. Concernant les lésions, 
leur SUVpeak est significativement plus élevé avec Q.Clear par rapport à OSEM  même s’il est 
impossible de prévoir si la valeur sera plus élevée avec OSEM ou avec Q.Clear. Le volume des 
lésions est plus petit dans 61,8% des cas mais ce n’est pas statistiquement significatif. Q.Clear 
améliore le contraste des lésions et la qualité image surtout pour les patients corpulents.  
Le SUVmean dans le foie est plus élevé (médiane à 2,25) que ce qui a pu être reporté par 
Kanstrup et al. en 2008 [181] (SUVmean = 1,16 ± 0,15) et ce, quel que soit l’algorithme utilisé 
(OSEM ou Q.Clear). Ce résultat est aussi retrouvé sur le même système (Discovery IQ 5 
anneaux) par Reynés-Llompart et al. en 2017 [182], Parvizi et al. mesurent une moyenne de 
SUVmean à 2,24 avec OSEM et 2,43 avec Q.Clear sur un système TOF Discovery 690 en 2015 [19] 
et Lindstrӧm et al. ont une moyenne de SUVmean dans le foie entre 2 et 2,1 sur un Discovery 
MI en 2018 [149]. Les SUVmean que nous avons donc mesurés dans le foie sont donc en 




nous pouvons donc en déduire que la différence observée avec Kanstrup et al. provient de 
cette différence de génération de systèmes.     
Cet article a fait l’objet d’une publication dans le journal Nuclear Medicine Communications  
[183], Volume 38 (11), November 2017, p 979–984, DOI: 10.1097/MNM.0000000000000729, 
































5 Projet QUICK 
Comme pour toute nouveauté, nous nous sommes interrogés sur l’apport d’un tel algorithme 
couplé à un système TEP-TDM de haute sensibilité dans le cas d’études multicentriques. Le 
projet QUICK dont l’acronyme signifie « Quantitation Unified Intercomparison Control Kit » a 
alors vu le jour afin de qualifier des centres européens pour participer à une étude quantitative 
sur les lymphomes non Hodgkiniens.  L’objectif est d’estimer la fiabilité de quantification entre 
plusieurs centres disposant du même modèle TEP-TDM mais en utilisant des paramètres 
d’acquisition et de reconstruction propres à chacun. Le second objectif est d’évaluer l’impact 
de Q.Clear sur la fiabilité de la quantification. L’approche EARL n’a pas été considérée car nous 
voulions réduire les sources d’erreur en nous affranchissant des conditions de préparation du 
fantôme (fiabilité de l’activimètre, remplissage du fantôme, etc…) afin de permettre à des 
centres non accrédités par EARL de participer plus facilement à l’étude clinique en utilisant les 
protocoles cliniques déjà mis en place en routine. Nous avons donc réalisé les mesures sur un 
fantôme radioactif solide dont les activités et les volumes sont connus qui a circulé entre les 
sites européens comme l’a montré Chauvie et al. [174]. 
5.1 Matériels et méthodes 
Le fantôme utilisé est le fantôme corps CEI 61675-2 pourvu du couvercle avec les six sphères 
de diamètre 10, 13, 17, 22, 28 et 37 mm et l’insert poumon non radioactif (Figure 39). Ce 
fantôme est constitué de 68Ge dont la période radioactive longue (271 jours) permet son 
utilisation sur plusieurs mois pour être utilisé dans plusieurs sites européens. Le rapport entre 
les sphères et le fond est de 3,91 et les 4 sphères radioactives (les plus petites) ont une activité 
volumique initiale de 25,2 kBq/mL (activité initiale totale du fantôme : 63 MBq). 
  
Figure 39 : Fantôme corps CEI 61675-2 rempli de 68Ge et dénommé QUICK. 
 
Ce fantôme a été imagé sur les sites de l’Institut Universitaire du Cancer de Toulouse (France), 




Universitari de Bellvitge-IDIBELL (Espagne) disposant tous d’un système Discovery IQ 5 
anneaux.  
Le protocole d’acquisition est celui des tests NEMA NU2-2012, sans activité en dehors du 
champ de vue. Le temps d’acquisition est ajusté pour corriger de la décroissance radioactive 
et répondre au comptage requis. 
Chaque test NEMA NU2-2012 est effectué cinq fois sur chaque site, sans bouger le fantôme 
pour évaluer la répétabilité. Les images sont reconstruites avec les algorithmes OSEM et 
BSREM (Q.Clear), avec les paramètres NEMA et ceux utilisés localement en clinique. La valeur 
de β utilisée pour l’algorithme BSREM est de 25 afin de correspondre pour chaque sphère au 
niveau de bruit de la reconstruction OSEM utilisée avec les paramètres du test 1. Cette valeur 
a été déterminée à partir des tests d’acceptance du Discovery IQ, en collaboration avec le 
responsable qualité de General Electric Healthcare. 
Le fantôme a aussi été imagé sur chaque site avec les protocoles d’acquisition et de 
reconstruction de chacun. 
Le Tableau 14 résume l’ensemble des tests réalisés sur chaque site avec le fantôme QUICK. 
Chaque test a été répliqué 5 fois. 
  RECONSTRUCTION 
  Paramètres NEMA Paramètres cliniques 









NEMA Test 1 Test 2 Test 3 Test 4 
Clinique   Test 5 Test 6 
Tableau 14 : Résumé des tests réalisés sur chaque site avec le fantôme QUICK. 
Les paramètres de reconstruction pour chaque test sont donnés dans le Tableau 15 pour 
l’algorithme OSEM et le Tableau 16 pour l’algorithme BSREM. Le filtre d’axe Z (pouvant être 
choisi comme léger, standard, important ou non utilisé) permet de lisser les images 












Taille de la matrice 256 256 256 
FOV (cm) 40 40 - 70 40 – 70 
Nombre d’itérations 8 4-6 4-6 
Nombre de sous-ensembles 12 12 12 
Filtre (FWHM) 2 4.8 – 6.4 4.8 – 6.4 











Correction de la PSF non oui/non oui/non 
Tableau 15 : Paramètres de reconstruction utilisés avec l’algorithme OSEM. 
 
 






Taille de la matrice 256 256 256 
FOV 40 40 - 70 40 - 70 
Nombre d’itérations 25 25 25 











Correction de la PSF oui oui oui 
Tableau 16 : Paramètres de reconstruction utilisés avec l’algorithme BSREM. 
L’analyse des données a été effectuée par chaque site grâce au logiciel d’analyse du test de 
qualité image NEMA NU2-2012 disponible sur le système. Les coefficients de recouvrement 
(CR ou recovery coefficient), la variabilité du fond (BV ou background variability) et l’erreur 
sur le poumon (LE ou lung error) ont été calculés pour chaque sphère (cf. § 3.3.1.1). 
5.2 Résultats 
Les moyennes et déviations standard (SD) pour chaque test sur l’ensemble des sites sont 






























 (Test 6) 
Sphere  RECOVERY COEFFICIENT (%): Moyenne ± SD 
10 mm 29.4 ± 2.0 39.9 ± 2.5 17.9 ± 1.6 17.6 ± 2.4 18.0 ± 2.1 18.8 ± 1.1 
13 mm 42.9 ± 1.6 53.5 ± 1.1 30.8 ± 3.0 34.1 ± 3.4 30.7 ± 3.0 36.1 ± 2.2 
17 mm 52.9 ± 1.6 61.4 ± 1.5 45.0 ± 4.3 49.5 ± 3.1 43.8 ± 4.4 50.2 ± 1.6 
22 mm 60.5 ± 1.2 67.5 ± 1.4 54.8 ± 4.5 60.7 ± 2.6 54.9 ± 4.3 61.6 ± 0.5 
28 mm 67.9 ± 0.7 77.7 ± 1.0 59.3 ± 1.6 66.8 ± 2.4 59.3 ± 1.7 67.5 ± 1.5 
37 mm 74.6 ± 0.4 83.1 ± 0.6 66.6 ± 2.3 75.9 ± 1.8 66.9 ± 1.7 76.9 ± 1.1 
Sphere BACKGROUND VARIABILITY (%): Moyenne ± SD 
10 mm 7.4 ± 2.1 8.9 ± 0.6 4.3 ± 1.8 4.0 ± 1.2 4.7 ± 1.8 4.8 ± 1.6 
13 mm 5.9 ± 1.6 7.1 ± 0.5 3.8 ± 1.6 3.5 ± 1.1 4.2 ± 1.6 4.2 ± 1.4 
17 mm 4.6 ± 1.2 5.4 ± 0.4 3.2 ± 1.3 3.0 ± 0.8 3.6 ± 1.4 3.5 ± 1.2 
22 mm 3.6 ± 0.9 4.1 ± 0.3 2.8 ± 1.1 2.4 ± 0.6 3.1 ± 1.2 2.9 ± 0.9 
28 mm 2.8 ± 0.7 3.1 ± 0.3 2.3 ± 0.9 2.0 ± 0.4 2.6 ± 0.9 2.3 ± 0.7 
37 mm 2.2 ± 0.5 2.4 ±0.2 2.0 ± 0.7 1.7 ± 0.4 2.3 ± 0.8 1.9 ± 0.5 
 LUNG ERROR (%): Moyenne ± SD 
 16.4 ± 0.5 12.2 ± 0.6 23.1 ± 1.4 14.3 ± 1.1 22.6 ± 2.5 13.1 ± 1.3 
Tableau 17 : Moyennes et déviations standard des CR, BV et LE pour chaque test, pour 
l’ensemble des sites. 
 
La Figure 40 représente les coefficients de recouvrement pour chaque sphère pour les 
reconstructions OSEM et BSREM. Ceux-ci sont plus élevés avec BSREM (β = 25) pour toutes les 
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La Figure 41 représente le background variability (BV) pour chaque sphère pour les deux 
reconstructions OSEM et BSREM. L’algorithme BSREM réduit le BV pour toutes les sphères, 
excepté pour l’acquisition et la reconstruction NEMA car la valeur de β a été choisie basse 
(β = 25) pour avoir le même niveau de bruit qu’avec OSEM. 
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La Figure 42 représente l’erreur sur l’insert poumon mesurée pour chaque test. Dans les trois 
situations, celui-ci est plus faible avec BSREM par rapport à OSEM. 
 
Figure 42 : Résultats pour l’erreur sur l’insert poumon pour chaque test. 
 
5.3 Discussion et conclusion  
Cette étude montre de façon rassurante, que les performances d’un même système bien que 
sur des sites différents, sont similaires.  
Tout comme Chauvie et al. [174], nous constatons une meilleure fiabilité des mesures et une 
diminution de leur variabilité lorsqu’un fantôme solide radioactif est utilisé au lieu de 
fantômes remplissables localement même si le transport de radioactivité entre les pays reste 
compliqué.  
Pour des conditions d’acquisition identiques entre les sites, l’algorithme BSREM donne des 
résultats similaires ou meilleurs que l’algorithme OSEM : coefficients de recouvrement plus 
élevés, variabilité du fond plus basse ou similaire et une erreur sur l’insert poumon plus faible. 
Les valeurs de β utilisées en clinique (i.e. 350) produisent des images plus lissées au détriment 
des coefficients de recouvrement. 
Les tests réalisés ne montrent pas de différence significative sur les coefficients de 
recouvrement, ce qui est le paramètre le plus important dans la perspective d’une étude TEP 
quantitative et multicentrique. 
Le test 6 de cette étude ( paramètres d’acquisition et de reconstruction propres à chaque site) 
montre aussi une réduction de la variabilité des coefficients de recouvrement avec 
l’algorithme BSREM comparé à l’algorithme OSEM. Ce résultat encourage l’utilisation de 
BSREM dans le cas d’essais cliniques multicentriques, car cela permet de réduire les 






































Due aux contraintes logistiques de transport du fantôme, son activité totale était différente 
entre les sites. La décroissance radioactive a été compensée par des acquisitions plus longues, 
même si les conditions d’acquisition ne sont alors plus exactement équivalentes puisque le 
rapport des événements vrais sur les événements aléatoires est différent. 
Cette étude ne considère que les paramètres d’acquisition et de reconstruction d’images et 
ne prend pas en compte toute la préparation du patient (calibrage de l’activimètre, activité 
injectée, temps post-injection, etc…). Pour minimiser la variabilité de ces paramètres, les 
centres doivent respecter des critères d’accréditation comme c’est le cas par exemple avec 
EARL [28]. 
 
Un article est en cours de soumission dont voici le résumé. 
 
Evaluation of PET Quantitation Accuracy Among Multiple Discovery IQ PET/CT 
Systems via NEMA Image Quality test 
Abstract 
Introduction: Quantitative imaging biomarkers are frequently used in oncology for assessing 
therapy response and for reliable detection of lesion’s uptake changes over time. The 
harmonization of scanners in terms of quantitative reporting has become utmost important due 
to the increase in the number of multicenter trials. NEMA image quality test is often used for 
evaluation of PET harmonization among multiple PET/CT systems but a radioactive solid 
phantom filled with long half-life isotopes reduces the sources of variability and allows a more 
accurate evaluation of quantitative performances.  
Methods: A NEMA-IQ (IEC) phantom filled radioactive 68Ge solid resin was imaged in five 
clinical sites throughout Europe. Data acquisition and analysis was performed according to the 
NEMA-NU2-2012 standard. Sites performed additional reconstructions both with Ordered 
Subset Expectation Maximization (OSEM) and Block-Sequential Regularized Expectation 
Maximization (BSREM) but applying the site’s clinical parameters. The manufacturer’s 
provided NEMA tools allowed analysis of reconstructed images collecting Contrast Recovery 




estimation. As a comparison, we aggregated 18F filled NEMA-IQ phantoms data collected from 
12 additional clinical sites. 
Results: The whole set of tests using the 68Ge solid phantom showed no statistical differences 
among the different sites, proving a very good reproducibility among the same PET models 
even if dispersion of data is higher with OSEM compared to BSREM. Furthermore, BSREM 
shows better CR and comparable BV while Lung Error is slightly reduced. Two centers got 
significant differences in CRs and BVs only considering 18F NEMA NU 2-21012 experiments.  
Conclusion: The same PET systems give similar quantitative results allowing multicentric 
clinical trials with no restriction on data acquisition and reconstruction parameters while 
BSREM leads to lower dispersion of quantitative data among different sites. A solid radioactive 











6 Discussion générale 
Pendant de nombreuses années, l’algorithme de reconstruction standard en TEP était 
l’algorithme OSEM. Grâce à l’augmentation des puissances de calcul, l’algorithme BSREM a 
été mis à disposition en clinique et son arrivée a suscité beaucoup de questionnements sur 
son utilisation et ses performances. En effet, la bibliographie recense en juillet 2019, 244 
publications lorsque les mots « PET + Q.Clear » sont signifiés sur le site internet 
https://scholar.google.fr/, toutes datant de moins de cinq ans. 
Les débats restent ouverts quant à l’utilisation de ces nouvelles méthodes de reconstruction 
dans certaines situations et c’est notamment le cas entre Boellaard et al. d’une part et Bradley 
et al. d’autre part pour l’évaluation de la réponse dans les lymphomes [184].  
Alors que pour la reconstruction OSEM l’utilisateur peut modifier plusieurs paramètres 
comme la FWHM, le nombre d’itérations, le nombre de sous-ensembles, le filtrage, etc…, 
l’algorithme Q.Clear dans sa première version ne donne accès qu’au paramètre de 
régularisation du bruit appelé β, les autres paramètres (α, γ, nombre d’itérations, etc…) ayant 
été fixés par le constructeur. 
Comme pour toute nouveauté censée apporter une amélioration à l’existant, il est nécessaire 
de la valider avant toute utilisation clinique. Pour cela, des objets tests appelés fantômes sont 
disponibles. Parmi les plus courants, il y a le fantôme uniforme de 20 cm de diamètre et le 
fantôme corps CEI 61675-2, utilisé pour le contrôle de qualité image pour les tests NEMA. Ces 
fantômes servent au calibrage, à l’évaluation des performances et au contrôle de qualité des 
systèmes TEP-TDM [171]. Chaque sphère et la cavité principale sont remplissables 
indépendamment les unes des autres, avec des solutions liquides dont l’activité volumique est 
choisie par l’utilisateur ce qui permet une grande flexibilité dans les tests. Certaines sphères 
peuvent rester sans radioactivité, alors que les autres en ont, et les rapports entre les sphères 
et le fond peuvent être variés à volonté.  
Lorsque des études quantitatives sur fantômes sont réalisées, le fantôme corps CEI 61675-2 
est très souvent utilisé et les mêmes paramètres que ceux calculés pour les tests NEMA qualité 
image (coefficients de recouvrement et variabilité du fond) sont généralement comparés 
entre plusieurs reconstructions. Nous pouvons citer, par exemple, les études de Rapisarda et 
al. [185], Teoh et al. [18], Ahn et al. [147], Tong et al. [186], Andersen et al. [187], Linstrӧm et 
al. [149] qui avaient un rapport autour de 4 entre les sphères et le fond, alors que Rowley et 
al. [151] ont utilisé un rapport de 8 entre les sphères et le fond. D’autres fantômes font leur 
apparition pour évaluer notamment la détectabilité des lésions comme c’est le cas de 
Wollenweber et al. [188]. 
L’avantage de la préparation du fantôme est aussi un inconvénient car il n’est pas si aisé de 
manipuler de la radioactivité et une certaine expérience est nécessaire pour obtenir des 
résultats fiables. Afin de pallier à cette difficulté et diminuer la variabilité des mesures liée au 
remplissage du fantôme, certains décident, comme nous, d’acquérir un fantôme radioactif au 
68Ge dont la période radioactive d’environ 271 jours permet une utilisation pendant plusieurs 




Même si ces objets permettent d’étudier les performances des systèmes, ils restent malgré 
tout peu réalistes par rapport à une situation clinique. En effet, ils sont souvent trop courts et 
peu anthropomorphiques et leur acquisition sur un seul pas ne permet pas de prendre en 
compte le recouvrement entre les pas comme pour un patient. Kadrmas et al.[191] [192] et 
Chang et al. [193] ont utilisé un fantôme plus réaliste mais l’accès à de tels fantômes reste 
rare. Il serait aussi nécessaire de pouvoir faire évoluer ces fantômes vers des morphologies 
plus corpulentes car la qualité d’un examen pour ces patients est problématique. 
 De plus en plus dans la littérature, des simulations sont réalisées, soit en insérant des lésions 
numériquement sur des données brutes de patients comme c’est le cas pour Schaefferkoetter 
et al. [194], Sebastian et al. [195] et Asma et al. [135], soit en utilisant des fantômes 
numériques. C’est ce qu’ont fait Thielemans et al. [196] pour l’étude sur la PSF, Yang et al. 
[197]  pour l’étude sur la détection de lésions avec un algorithme de pénalisation du maximum 
de vraisemblance ou encore Ahn et al. [198]. Ces deux dernières approches ont l’avantage de 
pouvoir simuler plus de cas plus rapidement mais ne prennent pas en compte toute la chaîne 
d’acquisition du système. A ce jour, toutes les conclusions tirées d’études sur fantômes 
donnent juste des tendances et doivent être vérifiées ensuite sur des cas cliniques.  
Toutes les études sur fantômes et sur patients montrent que grâce à l’atteinte de la 
convergence, l’algorithme Q.Clear a un réel apport comparé à OSEM.  
Concernant les études sur fantômes, nous retrouvons sur le Discovery IQ les résultats obtenus 
sur le système Discovery 690 par Teoh et al. [18]. Dans la majorité des cas, les coefficients de 
recouvrement (CR) sont plus élevés avec l’algorithme Q.Clear par rapport à l’algorithme 
OSEM, alors que les variabilités du fond (BV) et les erreurs sur l’insert poumon (LE) sont plus 
faibles. Ces résultats peuvent être expliqués par l’atteinte de la convergence de Q.Clear et 
l’inclusion de la modélisation de la PSF dans cet algorithme.  
Nous observons comme eux que lorsque la valeur de β augmente, les CR et BV diminuent 
alors que le LE augmente. Reynés-Llompart et al. font le même constat sur le même système 
que nous et ont complété leur étude en modifiant le rapport lésion sur fond et la statistique 
de comptage  [153]. Ils observent que le CR pour les sphères chaudes atteint une valeur stable 
plus rapidement quand la taille de la sphère augmente ou le rapport lésion sur fond est plus 
élevé. Ils montrent que lorsque la valeur de β augmente, la diminution du CR et du contraste 
mais aussi celle du bruit, entraîne finalement l’augmentation de la détectabilité (évaluée par 
le rapport signal sur bruit et contraste sur bruit défini par le rapport CR sur BV). Ils alertent 
toutefois qu’une valeur trop élevée de β peut avoir un impact négatif sur la détectabilité des 
lésions. 
D’après Lantos et al., le rapport signal sur bruit, bien que non significativement différent, est 
plus élevé avec Q.Clear qu’avec OSEM même quand la statistique de comptage diminue pour 
des systèmes D.600 et D.690 [152].  
Sur un système récent tel que le Discovery MI doté de SiPM et de la technologie temps de vol, 
Lindstrӧm et al. confirment que l’erreur résiduelle sur le poumon (LE) est plus faible avec 




β. La variabilité du fond augmente aussi lorsque le diamètre des sphères et la valeur de β 
diminuent alors que le rapport contraste sur bruit diminue dans ce cas [149].  
Andersen et al. sur un système temps de vol Discovery 710 suggèrent d’utiliser des valeurs de 
β plus faibles pour la détectabilité et la quantification des petites structures même si le bruit 
est alors plus important, alors que des valeurs de β plus élevées peuvent être utilisées pour 
des structures plus larges [187].  
Le fait que le CR, le bruit, le BV diminuent quand la valeur de β augmente et que le rapport 
contraste sur bruit augmente alors, est retrouvé par Rowley et al. sur un système Discovery 
710 même si dans son cas, le fantôme est rempli avec de l’Yttium90 et des activités beaucoup 
plus importantes [151]. 
Spasic et al. ont constaté que le volume métabolique est plus proche de la théorie avec Q.Clear 
qu’avec OSEM sur un système Discovery 710 et que le contraste est aussi meilleur [160]. 
Enfin, même si nous ne l’avons pas étudié, nous pouvons mentionner l’étude de Yamaguchi 
et al. réalisée sur un système Discovery 710, qui montre que Q.Clear permet de diminuer les 
artéfacts de Gibbs produits par la correction de la PSF quand la valeur de β augmente tout en 
préservant un fort contraste [196]. 
Beaucoup d’études cliniques montrent aussi l’intérêt d’utiliser Q.Clear par rapport à OSEM.  
Comme cela a été le cas dans notre centre où les interprétations sont maintenant effectuées 
sur les images reconstruites avec Q.Clear, des médecins nucléaires d’autres centres ont 
préféré visuellement les images Q.Clear à celles reconstruites avec OSEM. C’est le cas par 
exemple de l’étude de Teoh et al. où 6 paramètres de qualité image (qualité d’image globale, 
qualité d’image sur le foie, le médiastin, la moelle, le niveau de bruit et la détectabilité des 
lésions) ont été évalués en aveugle [18]. Dans le cas des images acquises avec l’Yttrium90 par 
Rowley et al., les images obtenues avec Q.Clear ont aussi eu des scores plus élevés que celles 
reconstruites avec OSEM [151]. 
Comme nous, Chilcott et al. ont constaté une amélioration de la qualité image grâce à Q.Clear  
particulièrement intéressante pour les patients corpulents [148]. 
Concernant la quantification, dès 2014, Passalaqua et al. ont constaté sur 14 patients une 
amélioration de la perceptibilité des lésions, un SUVmax et un rapport signal sur bruit (SNR) 
plus élevés ainsi qu’un niveau de bruit plus faible avec Q.Clear [142].  
L’organe qui sert de référence puisqu’il contient une large zone radioactive uniforme est le 
foie sain. Les études le concernant montrent, comme nous, un rapport signal sur bruit 
(rapport entre le SUVmean et la déviation standard) significativement augmenté avec 
l’algorithme BPL (Q.Clear) par rapport à l’algorithme OSEM [19] [143] [144] [157] [199]. 
Concernant les autres métriques sur le foie sain, Parvizi et al. ne montrent pas de différence 
significative sur le SUVmean, le SUVpeak et le SUVmax entre les algorithmes BPL et OSEM [19], tout 
comme Otani et al. [157], Chism et al. [199] ou encore Devriese et al. [161] pour le SUVmean . 
A l’inverse, Teoh et al. mesurent un SUVmean et un SUVpeak dans le foie statistiquement plus 




valeur de β plus élevée [149]. Nos résultats sur le foie sain sont donc conformes à ceux 
retrouvés dans la littérature et Spasic et al. retrouvent aussi une différence significative sur le 
SUVmax du foie en fonction de l’IMC du patient [160]. 
Notre résultat sur les métriques des lésions qui sont plus élevées avec l’algorithme Q.Clear 
qu’avec OSEM est confirmé par plusieurs études, même si nous utilisons une activité injectée 
très faible par rapport à ce qui est couramment fait pour des temps d’acquisition équivalents. 
Passalaqua et al. l’ont observé avec un SUVmax et un SNR plus élevés [142], tout comme Lantos 
et al. pour le SUVmax [200] ou Ahn et al. pour le SUVmean [147], Chism et al. dans le cas de 
systèmes temps de vol [199] ou Linstrӧm et al. pour un système numérique [149]. Même si ce 
n’est pas statistiquement significatif, Tatsumi et al. constatent une baisse du SUVmax de 1% 
dans les tumeurs abdominales avec Q.Clear par rapport à OSEM mais la valeur de β utilisée 
est de 700 [201].  
Cette augmentation des métriques avec Q.Clear par rapport à OSEM est confirmée pour des 
lésions situées dans plusieurs zones : le foie [19] [146], les petits nodules pulmonaires [143], 
les nodules médiastinaux [144], les poumons [162]. Cela a pour conséquence une meilleure 
détectabilité des lésions, notamment les plus petites [143]. Même si l’activité réelle des 
petites lésions reste sous-estimée avec Q.Clear, elle s’approche plus de la réalité [184]. 
Ce résultat concernant les SUV des lésions plus élevés avec Q.Clear qu’avec OSEM se vérifie 
aussi pour d’autres radiopharmaceutiques que le 18F-FDG comme pour le 18F-FPPRGD2, le 68Ga-
DOTATATE, le 18F-FSPFG ou le 18F-NaF [152]. 
Comme nous venons de le voir, l’utilisation de Q.Clear apporte globalement une amélioration 
dans l’analyse visuelle et quantitative des images cliniques et la question se pose de savoir s’il 
existe une valeur optimale de ce seul paramètre β, accessible en routine. Lindstrӧm et al. 
déduisent de leur étude qu’il n’existe pas de valeur optimale du β qui soit valable dans toutes 
les situations puisque le choix de cette valeur dépend de la priorité donnée qui peut être une 
diminution du temps d’acquisition, une plus faible activité injectée, une qualité image ou une 
détection des lésions améliorée [149]. Spasic et al. concluent leur étude en disant que 
l’optimisation de la valeur β dépend de la localisation anatomique, du poids du patient et 
du radiopharmaceutique utilisé [160]. Cet avis est partagé par Tolbod et al. [202] et Reynés-
Llompart et al. qui ajoute aussi la taille de la matrice et du FOV [153]. Notre étude a 
effectivement montré qu’il était préférable de diminuer la valeur de β avec la taille de FOV et 
la corpulence du patient. Un seul article a étudié l’influence de différentes tailles de champs 
de vue et montre une augmentation du bruit dans l’image avec Q.Clear quand le FOV 
transaxial augmente, qui serait due à la modulation spécifique de la pénalité [149]. Cela 
confirmerait l’utilité d’adapter la taille du champ de vue à la corpulence du patient. Messerli 
et al. montrent aussi dans leur étude que la valeur de β doit être adaptée en fonction de 
l’activité injectée et de l’IMC du patient. Une valeur de β plus élevée est conseillée quand le 
bruit est plus important à savoir pour de faibles activités injectées ou des patients d’IMC plus 
élevés [162]. Même si la valeur de β doit être adaptée à chaque situation, nous remarquons 
dans le Tableau 5, que celles qui sont largement utilisées en pratique se situent, à de rares 




Améliorer les valeurs quantitatives n’étant pas forcément compatible avec une amélioration 
visuelle, il a aussi été envisagé d’effectuer plusieurs reconstructions par patient notamment 
pour changer la valeur du β [151] [162]. Cela est peu conciliable avec la routine clinique mais 
est souvent réalisé dans le cas d’études multicentriques. 
Notre projet QUICK a montré que le fait de ne pouvoir modifier qu’un seul paramètre pour la 
reconstruction Q.Clear diminue la disparité des paramètres de reconstruction entre centres 
ayant un même système, et l’atteinte de la convergence de l’algorithme font que la variabilité 
des métriques entre les sites est plus faible avec Q.Clear qu’avec OSEM. Ce résultat est très 
intéressant pour une mise en place d’essais multicentriques plus simple et moins 
contraignante car les centres auraient moins de modifications à faire dans leurs protocoles 
d’acquisition et de reconstruction.  
Comme le constatent aussi Lindstrӧm et al. [149], un autre avantage de Q.Clear par rapport à 
OSEM est la possibilité de réduire le temps d’acquisition sans perte de qualité d’image. Il est 
aussi possible de réduire l’activité injectée et la haute sensibilité de notre système a majoré 
ce fait. Dans notre cas, nous avons un temps d’acquisition qui se situe dans les valeurs basses 
comparé aux autres centres ce qui augmente le confort du patient et diminue le risque de 
mouvement. De plus, notre activité injectée très faible (cf. Tableau 1) est favorable à la 
radioprotection du patient et du personnel ce qui est un objectif global à atteindre [162] [203]. 
Enfin, comme Q.Clear améliore la détectabilité des petites lésions et surestime/augmente le 
SUVmax et que ces critères servent à la décision diagnostique, cela pose la question de définir 
de nouveaux seuils quand une reconstruction adaptative est utilisée [18]   [199] ou l’utilisation 
d’autres reconstructions spécifiques pour les critères PERCIST [161] ou dans le cadre d’études 










7 Conclusions et perspectives 
L’arrivée d’un algorithme de reconstruction nouvellement disponible en TEP-TDM a suscité 
beaucoup d’intérêt et de questionnement sur son utilisation en clinique ces dernières années. 
Afin de l’évaluer, des objets tests appelés fantômes sont utilisés et il s’avère que ceux-ci ne 
sont pas assez anthropomorphiques pour que les résultats obtenus soient applicables 
directement en clinique. Pour une plus grande efficacité, il serait donc nécessaire d’acquérir 
ou de concevoir des fantômes plus anthropomorphiques, ce qui est en projet dans notre 
service. 
Les études ont montré que cet algorithme présente des avantages par rapport à l’algorithme 
standard, comme une meilleure détectabilité des lésions, un bruit moindre, un meilleur 
rapport signal sur bruit et une plus grande homogénéité des mesures sur un même système 
dans le cas d’études multicentriques. Ces améliorations permettent de diminuer l’activité 
injectée au patient ou le temps d’acquisition. Dans notre institut, l’interprétation des examens 
n’est validée qu’après visualisation des images reconstruites avec Q.Clear. 
A ce jour, seul un paramètre est disponible en clinique pour modifier la reconstruction et 
même si cela facilite l’utilisation de l’algorithme, cela peut aussi être la cause de certaines 
limitations. Le choix de ce paramètre est déterminant pour les aspects qualitatifs et 
quantitatifs et l’idéal serait de trouver LA valeur optimale dans tous les cas. Malheureusement 
cela n’est pas possible car une amélioration sur la qualité d’image s’accompagne 
généralement d’une dégradation des métriques et vice versa. De plus, la valeur optimale 
dépend des conditions d’acquisition et doit être adaptée à l’activité présente et au contraste 
ce qui implique par exemple une valeur spécifique pour chaque radiopharmaceutique. Il 
pourrait aussi être envisagé de choisir cette valeur pour chaque pas d’acquisition et non pas 
pour l’acquisition globale comme c’est le cas actuellement. Nous pourrions espérer que sur 
les prochaines versions, plus de paramètres soient disponibles afin de mieux s’adapter à 
chaque situation. Les données anatomiques obtenues par l’acquisition TDM pourraient aussi 
être utilisées davantage comme a priori pour la reconstruction des données TEP.  
L’optimisation est donc complexe et multiparamétrique et l’intelligence artificielle pourrait 
avoir son intérêt pour aider à trouver les paramètres d’acquisition et de reconstruction 
optimaux pour chaque patient, comme cela a été fait par Gao et al. [206].  
Un partenariat à long terme entre notre institut et l’industriel General Electric Healthcare a 
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Annexe 2 : Résultats des tests NEMA NU2-
2012 pour notre Discovery IQ 
 
• Résolution spatiale 
        
Offset from the 
center 
































FWTM Radial 14.65 
  
Tangential 9.81 
  Axial 11.27 





    
• Taux de comptage et fraction de diffusé 




Sensibilité mesurée à 25,9 ± 2,4 cps/kBq car elle a été mesurée plusieurs fois. 
• Qualité image 
 
 Recovery coefficients and background variability (%) 
 Sphere diameter 
  10 mm  13 mm 17 mm 22 mm 28 mm  37 mm 
VPHDS hot sphere contrast 33.7 52.2 59.8 67  
 
Q.Clear hot sphere contrast 37.3 60.3 68.8 75.6  
 
VPHDS cold sphere contrast  
   
67.5 74.4 
Q.Clear cold sphere contrast  
   
78.1 84.1 
VPHDS background variability 8.1 6.6 4.8 3.6 2.9 2.2 
Q.Clear background variability 5.4 4.3 3.2 2.6 2.1 1.7 
 Residual lung error (%) 
VPHDS  17.6 
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impact of the only parameter available to users for eventual optimization, both using 
anthropomorphic phantoms and clinical data. We confirm that this algorithm shows several 
advantages compared to the traditional OSEM-MLEM concerning noise, contrast and 
detectability.  By using anthropomorphic phantoms and with access to more reconstruction 
parameters, the performance could be further improved to decrease the artefacts and the 
overestimation of certain metrics.  Work in progress.  
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